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Zusammenfassung 
In der heutigen Zeit liegt die Wahrscheinlichkeit, dass ein Erwachsener Rückenschmerzen 
erleidet bei 80 %. Neben krankhafter Veränderungen der Wirbelsäule und auch psychischen 
Problemen ist als Ursache die schädliche Wirkung von Ganzkörperschwingungen in 
zahlreichen epidemiologischen Studien nachgewiesen worden. Hierbei sind Personen, die 
berufsbedingt Vibrationen in sitzender Haltung ausgesetzt sind, wie Helikopterpiloten und 
LKW-Fahrer am stärksten gefährdet. Um den Menschen vor der schädlichen Wirkung der 
Vibrationen wirksam zu schützen, müssen zunächst die Ursachen-Wirkungs-Zusammenhänge 
untersucht werden. Experimentelle Untersuchungen an lebenden Personen können hierbei aus 
ethischen Gründen nur teilweise Aufschluss geben, während Versuche „in vitro“ nur bedingt 
geeignet sind, das dynamische Verhalten des Körpers wiederzugeben. Numerische Modelle 
unterliegen diesen Beschränkungen nicht. Mit ihrer Hilfe ist man prinzipiell in der Lage, 
beliebig detailliert die mechanischen Abläufe und Zusammenhänge zu untersuchen. 
In dieser Arbeit wird ein drei-dimensionales, physikalisch nichtlineares Modell des sitzenden 
Menschen entwickelt. Hierbei werden der Hals- und Brustbereich, sowie die Beckenregion 
mit einem einfachen Stabwerksmodell abgebildet. Der Bereich der Lendenwirbelsäule besteht 
aus einem detaillierten Modell aus finiten Volumenelementen, das eine anatomiegetreue 
Abbildung darstellt. Es werden verschiedene Materialmodelle zur Beschreibung des 
mechanischen Verhaltens der Wirbelsäule untersucht. Die linearen und nichtlinearen 
Materialmodelle werden dabei mit Hilfe von Vergleichsrechnungen kalibriert. Hierzu dienen 
verschiedene Last-Verformungs-Kurven, die der Literatur entnommen werden können. Zur 
Berücksichtigung des zeitabhängigen mechanischen Verhaltens werden Nucleus, 
Annulusgrundsubstanz und kollagene Fasern mit visko-elastischen Materialmodellen 
versehen. Die Ermittlung der visko-elastischen Parameter erfolgt ebenfalls anhand 
dokumentierter Versuchsdaten. Zur Verifikation des dynamischen Verhaltens des Modells 
werden die Eigenfrequenzen sowie verschiedene Übertragungsfunktionen mit experimentellen 
Daten verglichen. Die Verifikation erfolgt hierbei getrennt für die verwendeten 
Materialmodelle. Es zeigt sich, dass weder die Verwendung nichtlinearer noch visko-
elastischer Materialmodelle im Bereich der Lendenwirbelsäule das dynamische Verhalten des 
Modells signifikant beeinflussen. 
Zur Abschätzung des gesundheitlichen Risikos vertikaler Ganzkörperschwingungen, wird ein 
Schädigungsmodell für ein Versagen der kollagenen Fasern basierend auf der 
Dehnungsenergiedichte entwickelt. Dadurch wird die Simulation eines Versagens sowohl 
durch stoßartige Belastung als auch durch Ermüdung ermöglicht. Die Festlegung des 
Schwellenwertes der Schädigung soll mit Hilfe der VDI-Richtlinie 2057 erfolgen. Hierzu 
werden zunächst verschiedene Schwingungssignale erzeugt und mit Hilfe der Richtlinie 
bewertet. Anschließend wird die Dehnungsenergiedichte der kollagenen Fasern infolge der 
Schwingungsbelastung berechnet. Es zeigt sich, dass in den hier durchgeführten 
Untersuchungen zwar die Schädlichkeit der Schwingungseinwirkung nach VDI 2057 
nachgewiesen werden konnte, ein Zusammenhang der Bewertungsgrößen nach VDI mit der 
berechneten Dehnungsenergiedichte infolge der Einwirkung kann jedoch nicht hergestellt 
werden. 
 Summary 
Today the probability of suffering from low back pain is up to 80% for an average adult per-
son. There are various causes for low back pain. Besides pathological changes to the spine or 
psychological problems the harmful effects of whole-body vibration has been shown in many 
epidemiological studies. Persons that are exposed to vertical vibrations in a seating position 
during their daily work like helicopter pilots or occupational drivers are even at increased risk. 
In order to protect people from an impairment caused by vibrations, the causes and courses of 
damage have to be investigated closely. Experimental investigations with persons alive are 
limited because of ethical reasons whereas experiments „in vitro“ can only approximately re-
veal the dynamical behaviour of the human body. Numerical models are not subjected to these 
limitations. They allow very detailed and close investigation of the mechanical processes. 
In this work a three-dimensional physically non-linear model of a seated human has been de-
veloped. The neck, thorax, and pelvic region is modelled with simple beam elements. The 
lumbar spine consists of finite volume-elements allowing an anatomically correct representa-
tion. Various material models to describe the mechanical behaviour have been investigated. 
The linear and non-linear material properties are calibrated with load-displacements-curves 
from experimental data reported in literature. The time dependant material behaviour of the 
nucleus, the annulus groundsubstance and collagen fibres is approximated with visco-elastic 
material models. The visco-elastic parameters are also derived by simulating experiments de-
scribed in literature. For varification of the dynamical behaviour the eigenfrequencies of the 
model as well as several transmissions are calculated and compared to experimental data from 
„in vivo“ measurements. The varification is carried out for the various material models em-
ployed. It is revealed that the overall dynamical behaviour does not alter significantly with 
non-linear or visco-elastic material models. 
For assessing the risk of health due to whole-body vibration an damage model for the colla-
gen fibres is developed. The damage model is based on the strain energy density so that fail-
ure due to impact loading as well as fatigue failure can be considered. To determine the 
threshold level at which damage occurs the German standard VDI 2057 shall be used. Several 
vertical vibration time histories are generated and assessed according to VDI 2057. Also the 
resulting strain energy density of the collagen fibres is calculated. It is shown that the injuri-
ousness of the vibration can be determined with VDI 2057 whereas a coherence of the as-
sessment values from the standard with the damage model cannot be shown. 
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1 Einleitung 
Die Aufgabe der Ingenieure liegt darin, die uns umgebende Umwelt mit Hilfe physikalischer 
Zusammenhänge zu beschreiben und durch dieses Verständnis unsere Lebensqualität zu 
verbessern. Die Erforschung statischer und materialtechnologischer Zusammenhänge 
ermöglicht uns das Wohnen in immer komfortableren und technisch anspruchsvollen 
Gebäuden. Die Erfindungen des Rades, des Motors und des Kraftfahrzeuges haben unsere 
Mobilität und den persönlichen Wirkungskreis extrem erweitert. Oftmals stellt sich jedoch 
heraus, dass technische Errungenschaften auch unangenehme Nebeneffekte mit sich bringen, 
die sich erst nach einiger Zeit feststellen lassen. Dies macht eine tiefere Untersuchung der 
Ursachen-Wirkungs-Zusammenhänge nötig. Die Kunst des Ingenieurs besteht darin, die 
physikalische Wirklichkeit grade soweit zu abstrahieren, dass mit vertretbarem Aufwand die 
schädigenden Ursachen erkannt und behoben werden können. 
1.1 Motivation 
In der heutigen Zeit liegt die Wahrscheinlichkeit, dass ein Erwachsener Rückenschmerzen 
erleidet bei 80 % [67]. In den USA sind Rückenschmerzen die Hauptursache für 
Arbeitsunfähigkeitszahlungen [132]. GRAZIER ET AL. [40] belegen, dass 1984 die Kosten im 
Zusammenhang mit Rückenschmerzen in den USA 16 Mrd. $ betrugen. Für 1987 schätzt 
MAETZEL [65] den daraus resultierenden wirtschaftlichen Verlust auf etwa 28 Mrd. $. 
Die Ursachen für Rückenschmerzen sind vielfältig. Neben krankhaften Veränderungen der 
Wirbelsäule und auch psychischen Problemen ist die schädliche Wirkung von 
Ganzkörperschwingungen in zahlreichen epidemiologischen Studien [15] nachgewiesen 
worden. Hierbei sind Personen, die berufsbedingt Vibrationen in sitzender Haltung ausgesetzt 
sind, wie Helikopterpiloten [12] und LKW-Fahrer [13] [66] am stärksten gefährdet. 
Um den Menschen vor der schädlichen Wirkung der Vibrationen wirksam zu schützen, 
müssen zunächst die Ursachen-Wirkungs-Zusammenhänge untersucht werden. 
Experimentelle Untersuchungen an lebenden Personen [41], [55], [90], [107] können hierbei 
aus ethischen Gründen nur teilweise Aufschluss geben, während Versuche „in vitro“ nur 
bedingt geeignet sind, das dynamische Verhalten des Körpers wiederzugeben. Numerische 
Modelle unterliegen diesen Beschränkungen nicht. Mit ihrer Hilfe ist man prinzipiell in der 
Lage, beliebig detailliert die mechanischen Abläufe und Zusammenhänge zu untersuchen. Die 
Entwicklung dieser Modelle wird schon seit mehreren Jahrzehnten betrieben. Angefangen von 
relativ einfachen Starrkörpermodellen [7] über lineare Stabwerksmodelle [54] bis hin zu 
anatomienahen detaillierten nichtlinearen Modellen [22], [103], [48] hat hierbei die 
Komplexität der Modelle aufgrund der stetig ansteigenden Leistungsfähigkeit der Computer 
zugenommen. 
Im Rahmen dieser Arbeit wird ein drei-dimensionales, physikalisch nichtlineares Modell des 
sitzenden Menschen entwickelt. Hierbei werden der Hals- und Brustbereich, sowie die 
Beckenregion mit einem einfachen Stabwerksmodell abgebildet. Der Bereich der 
Lendenwirbelsäule besteht aus einem detaillierten Modell aus finiten Volumenelementen, das 
eine anatomiegetreue Abbildung darstellt. Die Kalibrierung der Materialmodelle und 
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-parameter sowie die Verifikation des Modells erfolgt anhand geeigneter Versuche aus der 
Literatur. 
Das Modell erlaubt die Untersuchung mechanischer Prozesse im Bereich der 
Lendenwirbelsäule während einer Schwingungsbelastung des sitzenden Menschen. Zur 
Beurteilung des schädigenden Einflusses von Ganzkörperschwingungen wird ein 
Beurteilungskriterium anhand bestehender Normen entwickelt. 
1.2 Aufbau der Arbeit 
In Kapitel 2 der vorliegenden Arbeit wird neben einer kurzen Erläuterung der zum 
Verständnis dieser Arbeit wichtigen medizinischen Begriffe ein Überblick über den Aufbau 
der menschlichen Wirbelsäule und ihrer Bestandteile gegeben. Außerdem wird die komplexe 
mechanische Funktionsweise der Wirbelsäule erläutert. 
Kapitel 3 fasst den derzeitigen Stand der Forschung zur Modellierung der Wirbelsäule und 
ihrer Bestandteile sowie deren mechanischen Eigenschaften zusammen. Hierbei werden 
zunächst die Möglichkeiten zur Erfassung der Geometrie erläutert. Danach werden die 
Materialeigenschaften und -modelle der einzelnen Bestandteile der Wirbelsäule beschrieben, 
sowie die Entwicklung von Modellen des sitzenden Menschen in den letzten Jahrzehnten 
wiedergegeben. Des Weiteren werden bestehende Hypothesen zur Schädigung der 
Wirbelsäule infolge Ganzkörperschwingungen und Möglichkeiten der Bewertung von 
Ganzköperschwingungen mittels nationaler und internationaler Vorschriften dargestellt. 
Die Beschreibung des zeitabhängigen Materialverhaltens mittels konstitutiver Gleichungen 
wird in Kapitel 4 vorgestellt. Hierbei wird sich auf die Herleitung linearer und nichtlinearer 
ein-dimensionaler Modelle beschränkt. Neben der Beschreibung im Zeitbereich werden die 
Gleichungen linearer ein-dimensionaler Modelle in Frequenzbereich erläutert. Abschließend 
wird auf die numerische Umsetzung der konstitutiven Gleichungen eingegangen. 
Den Schwerpunkt der Arbeit bildet das Kapitel 5, das die Entwicklung des detaillierten 
Modells der Lendenwirbelsäule beinhaltet. Mit Hilfe eines detaillierten Modells eines so 
genannten Bewegungselementes (zwei benachbarte Wirbel mit der dazwischen liegenden 
Bandscheibe und den zugehörigen Bändern) werden zunächst verschiedene Materialmodelle 
zur Beschreibung des mechanischen Verhaltens der Wirbelsäule untersucht. Außerdem 
werden Materialparameter zur Beschreibung des zeitabhängigen Verhaltens der Bandscheiben 
ermittelt. Das geometrische Modell der Lendenwirbelsäule wird anhand von Messdaten aus 
der Literatur erzeugt. Grundlage hierfür bildet ein detailliertes Modell des Lendenwirbels L4. 
In Kapitel 6 wird zunächst ein einfaches Stabwerksmodell des sitzenden Menschen anhand 
von Literaturdaten erzeugt. Im Anschluss wird das einfache Modell um das detaillierte Modell 
der Lendenwirbelsäule erweitert. Die Verifikation erfolgt mit Hilfe von Versuchen, die in der 
Literatur beschrieben sind. 
Kapitel 7 befasst sich mit der Entwicklung eines Schädigungsmodells, um die Auswirkungen 
von Ganzkörperschwingungen zu quantifizieren. Der Schwellenwert der Schädigung soll 
dabei mit Hilfe eines normativen Verfahrens zur Schwingungsbewertung festgelegt werden. 
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2 Die menschliche Wirbelsäule 
Die Wirbelsäule ist das zentrale Traggerüst des menschlichen Torsos. Die Wirbelkörper 
bilden Gelenke durch einen Komplex von Hebeln (Wirbel), Drehpunkten (Bandscheiben), 
Zapfen (Gelenkfortsätze), passiven Abspannungen (Bänder) und Aktivierungen (Muskeln). Sie 
leitet alle Lasten und Belastungen des Kopfes und des Oberkörpers zu den Hüften und 
ermöglicht dabei ausreichende physiologische Bewegungen zwischen diesen drei 
Körperregionen. Außerdem dient sie dem Schutz des höchst empfindlichen Rückenmarks vor 
potentieller Beschädigung durch Bewegungen oder traumatische Einwirkungen. All diese 
Funktionen werden durch die hoch spezialisierten mechanischen Eigenschaften der 
Wirbelsäulenanatomie erfüllt. Im Folgenden soll die Komplexität der Wirbelsäule näher 
beschrieben werden, um das Verständnis ihrer mechanischen Funktionsweise zu ermöglichen. 
2.1 Bezeichnungen und Definitionen 
 
Abbildung 2-1: Geometrische Begriffe [80] 
Zur Beschreibung der Wirbelsäule ist es notwendig, einige in der Medizin gebräuchliche 
Begriffe zu erläutern. Angaben wie „oben“ oder „vorne“ sind in der Medizin nicht brauchbar, 
da sich die Lage des zu beschreibenden Objektes (des Patienten) in Raum ändern kann. Daher 
werden köperbezogene Begriffe eingeführt, die bei Richtungs- und Positionsangaben 
verwendet werden. Diese Begriffe werden mit Hilfe von Abbildung 2-1 erläutert. In dem 
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eingeführten Koordinatensystem entsprechen die x-y-Ebene der „Transversalebene“, die y-z-
Ebene der „Frontalebene“ und die x-z-Ebene der „Sagittalebene“. Die Lage eines Organs o.ä. 
kann bezogen auf einen Punkt angegeben werden. „Dorsal“ (lat. zum Rücken gerichtet) 
bedeutet dabei in negativer x-Richtung, „ventral“ entsprechend (lat. bauchwärts gerichtet) in 
positiver x-Richtung. „Kranial“ bezeichnet die Lage „zum Kopf hin“, hier also in positiver 
z-Richtung und „kaudal“ die Lage „fußwärts“. Der Magen zum Beispiel liegt demnach ventral 
zur Wirbelsäule und kaudal zum Mund. Außerdem sind die Begriffe „anterior“ und 
„posterior“ für vorne oder vorwärts bzw. hinten oder rückwärts (in der Sagittalebene) 
gebräuchlich, sowie „lateral“ für seitlich oder seitwärts (in der Frontalebene). 
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Abbildung 2-2: Wirbelsäule, Ansicht in der Sagittalebene [85], FSU (Schnitt) 
Die Wirbelsäule besteht aus 33-34 Wirbeln (Abbildung 2-2). Im Einzelnen sind dies die 
sieben Halswirbel, zwölf Brustwirbel, fünf Lendenwirbel, die fünf verwachsenen Wirbel des 
Kreuzbeins und vier bis fünf ebenfalls verwachsene Wirbel des Steißbeins. Zwei benachbarte 
Wirbel sind über die Bandscheibe und Bänder (Ligamente) miteinander verbunden und bilden 
ein so genanntes Bewegungselement (Functional Spinal Unit, FSU). 
In der Sagittalebene weist die Wirbelsäule eine mehrfach gekrümmte Form auf. Eine 
Krümmung deren Mittelpunkt dorsal (hinten) liegt wird als Lordose bezeichnet. Sie tritt in der 
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Lendenwirbelsäule sowie im oberen Bereich der Halswirbelsäule auf. Liegt der 
Krümmungsmittelpunkt ventral (vorne), so spricht man von einer Kyphose, die in der 
Brustwirbelsäule sowie dem Kreuz- und Steißbein vorliegt. 
2.2.1 Wirbelkörper 
Die lokale Geometrie eines Wirbels ist in Abbildung 2-3 und Abbildung 2-4 jeweils für einen 
Lendenwirbel (oder lumbaler Wirbel) in sagittaler bzw. transversaler Ansicht dargestellt. Der 
Wirbel teilt sich auf in den Wirbelkörper und den Wirbelbogen, die zusammen das 
Wirbelloch (oder Spinalkanal) bilden, durch welches das Rückenmark läuft. Der 
Wirbelkörper besteht aus dem innen liegenden schwammartigen Knochen, dem Spongiosa, 
und einer äußeren, sehr viel dichteren Schicht, dem Kompakta. Der Wirbelbogen besteht aus 
Knochen mittlerer Dichte. Er setzt sich aus der Bogenwurzel (dem Bogenfuß), den kranialen 
und kaudalen Gelenkfortsätzen sowie der Querfortsatzbasis und dem eigentlichen Bogen mit 
der Dornfortsatzbasis zusammen. Die Bestandteile des Wirbelbogens werden auch als 
„posteriore Elemente“ zusammengefasst. 
 
Abbildung 2-3: Lumbaler Wirbel, sagittale Ansicht [122] 
 
Abbildung 2-4: Lumbaler Wirbel, transversale Ansicht, kaudal [122] 
2.2.2 Bandscheibe 
Die zentrale Einheit des komplexen Bewegungsmechanismus der Wirbelsäule ist die 
Bandscheibe. Alle auf die Wirbelsäule wirkenden Lasten werden über sie weiter geleitet. Ihre 
Flexibilität ermöglicht den großen Bewegungsspielraum der Wirbelsäule. Sie besteht aus 
einem gallertartigen Kern, dem Nucleus, der zu 70-90% aus Wasser besteht (Abbildung 2-5). 
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Abbildung 2-5: Bandscheibe (ohne Endplatte) [131] 
Der Wassergehalt ist bei der eines Menschen Geburt am größten und nimmt mit 
zunehmendem Alter ab. Um den Nucleus herum liegt der Annulus Fibrosus, eine 
lammellenartige Struktur, die aus einer Matrix (Grundsubstanz) und diagonalen Fasern 
besteht. Die Faserrichtung ist lagenweise entgegengesetzt, so dass zwei aufeinander folgende 
Lagen kreuzweise verstärkt werden. Die Fasern, die im Wesentlichen aus Kollagenen 
bestehen, sind für die Festigkeit der Bandscheibe verantwortlich. Bei den Kollagenen wird 
zwischen „Typen“ unterschieden, deren molekulare Struktur sich unterscheidet (Typ I bis Typ 
IV). In der Bandscheibe sind im Wesentlichen Typ I und Typ II Kollagene vorhanden. Bei 
einer Kompression der Bandscheibe wird die seitliche Ausdehnung des Nucleus durch den 
Annulus Fibrosus behindert. Hierbei entstehen Zugspannungen in den kollagenen Fasern. In 
Untersuchungen [16] wurde festgestellt, dass in den höher belasteten Bereichen des Annulus 
Typ I Kollagen gegenüber Typ II vorherrscht, was auf die Bedeutung von Typ I Kollagen 
schließen lässt. Die Bandscheibe wird nach oben und unten durch die knorpelige Endplatte 
abgeschlossen, die unter anderem ein Austreten des Nucleus in das Spongiosa verhindert. 
2.2.3 Bandapparat 
Ligamente sind Bänder, die einzelne oder mehrere Wirbel miteinander verbinden. Sie 
stabilisieren die Bewegungen der Wirbelsäule, indem sie große Verformungen behindern. Im 
Bereich der Lendenwirbelsäule sind insgesamt sieben Ligamente vorhanden (Abbildung 2-6). 
• Das Ligamentum Longitudinale Anteriore (ALL) verläuft über die gesamte Wirbelsäule 
und ist an den ventralen Wirbelkörperseiten mit diesen verbunden. Im Bereich der 
Bandscheiben liegt es nur an und ist dort nicht verwachsen. 
• Das Ligamentum Longitudinale Posteriore (PLL) verläuft ebenfalls über die gesamte 
Wirbelsäule und ist an den dorsalen Wirbelkörperseiten sowie im Bereich der 
Bandscheiben verwachsen. 
• Das Ligamentum Flavum (FL) verbindet die Wirbelbögen benachbarter Wirbel 
miteinander. 
Nucleus 
Annulus
Fibrosus
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• Das Ligamentum Interspinale (ISL) verläuft zwischen den Dornfortsätzen benachbarter 
Wirbel. 
• Das Ligamentum Supraspinale (SSL) verbindet die Dornfortsatzspitzen mehrerer 
Wirbel miteinander. 
• Das Ligamentum Transversale (TL) verläuft über die Spitzen der Querfortsätze und ist 
im lumbalen Bereich wegen seines geringen Querschnitts von untergeordneter 
Bedeutung. 
• Das Ligamentum Capsulum (CL) (in Abbildung 2-6 nicht dargestellt) verbindet die 
Gelenkfortsätze aufeinander folgender Wirbel. 
 
Abbildung 2-6: Ligamente [104] 
Die Ligamente ALL, PLL und SSL sind in drei Schichten vorhanden. Diese Schichten 
überspannen jeweils mehrere Wirbel. Die äußerste Schicht verbindet drei bis vier Wirbel, die 
mittlere zwei bis drei und die innerste zwei benachbarte Wirbel miteinander. Die Querschnitte 
und Längen der Ligamente sind in den einzelnen Wirbelsäulenbereichen und individuell sehr 
unterschiedlich, so dass sich nur schwer allgemeine Werte angeben lassen. 
2.3 Mechanische Funktionsweise 
An die Wirbelsäule werden verschiedene Ansprüche gestellt. Einerseits erfüllt sie eine 
statische Funktion, bei der sich die einzelnen Bestandteile nur sehr gering relativ zueinander 
bewegen. Andererseits erfüllt sie kinematische und dynamische Funktionen, beispielsweise 
bei der Aufnahme und Weiterleitung von Stößen, die aktiv beim Gehen oder passiv beim 
Fahren in einem Fahrzeug auf uns einwirken. 
Mechanisch gesehen bilden die Bewegungselemente Kugelkopfgelenke. Sie sind in der Lage 
Druck (und Zugkräfte) zu übertragen und daher in erster Linie für eine Lastabtragung in 
kaudaler (und kranialer) Richtung geeignet. Kompressionslasten werden dabei im 
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Wesentlichen über die Bandscheiben und die Wirbelkörper, zu einem Teil aber auch, 
abhängig von Körperhaltung und Region der Wirbelsäule, über die Gelenkfortsätze 
abgetragen. Die Stellung der Gelenkflächen der Fortsätze ändert sich je nach Region der 
Wirbelsäule. In der Halswirbelsäule sind sie so gestellt, dass Kräfte in kaudaler Richtung 
(Kompression) sowie Schubkräfte in der Sagittalebene (anterior/posterior) übertragen werden. 
Im Bereich der Brustwirbelsäule nimmt die Kraftübertragung in kaudaler Richtung ab und in 
anteriorer/posteriorer Richtung zu. Zusätzlich werden auch laterale Kräfte übertragen. Im 
Lendenbereich werden kaum noch (18% [131]) kaudale Kräfte übertragen, sondern 
Schubkräfte in der Transversalebene. Die gegenseitige Verschiebung und Verdrehung der 
Wirbel wird durch die Gelenkfortsätze und die Ligamente behindert. Die Ligamente wirken 
dabei als Zuggurte die eine gegenseitige Verschiebung der Wirbel behindern. In den 
Gelenkfortsätzen werden durch Kontakt und Reibung bei bestimmten Relativbewegungen der 
Wirbel Kräfte geweckt, die durch die daraus resultierende Verschiebung des 
Rotationsmittelpunktes die Bewegung der Wirbel zueinander beeinflussen. Die 
Bewegungsfähigkeit ist in der Halswirbelsäule am größten. Durch die Stellung der 
Gelenkfortsätze wird hier eine laterale Beugung mit einer Rotation gekoppelt. Die 
Bewegungsfähigkeit der Brustwirbelsäule ist wesentlich geringer, da sie zum einen durch den 
Brustkorb behindert wird, zum anderen behindern die Gelenkfortsätze eine Dorsalextension 
(Beugung nach hinten). Die Rotationsfähigkeit der Brustwirbelsäule ist sehr gut, da die 
Gelenkflächen eine konvexe Krümmung (Krümmungsmittelpunkt im Wirbelkörper) 
aufweisen. Im Gegensatz dazu weisen die Gelenkflächen der Lendenwirbelsäule eine konkave 
Krümmung auf, so dass bei Rotation der Drehpunkt dorsal zum Wirbelkörper liegt und 
Scherkräfte auf die Bandscheibe wirken. Außerdem wird die Lateralflexion (Beugung zur 
Seite) behindert. 
Durch die Krümmung der Wirbelsäule in der Sagittalebene entstehen zusammen mit der 
Muskulatur Bogen-Sehnen-Konstruktionen. Im kyphotisch gekrümmten Bereich bildet hierbei 
die Brustwirbelsäule den Bogen und die am Brustkorb und Brustbein sowie dem Becken 
angreifende grade und schräge Bauchmuskulatur die verspannende Sehne. Die Hals- und die 
Lendenwirbelsäule werden durch die dorsal liegenden Rückenmuskeln verspannt. Des 
Weiteren hat die Wirbelsäule durch ihre Krümmung und die visko-elastischen Eigenschaften 
der Bandscheiben eine federnde und dämpfende Funktion, um das Gehirn vor übermäßigen 
Erschütterungen zu schützen. 
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3 Stand der Forschung 
Die Erforschung der Ursachen für Erkrankungen der unteren Wirbelsäule mit Hilfe 
numerischer Modelle wird schon seit vielen Jahrzehnten betrieben. Die Hauptproblematik 
besteht darin, die komplexen geometrischen und mechanischen Eigenschaften der 
Wirbelsäule und ihrer Bestandteile allgemeingültig und realistisch zu erfassen, um so 
Rückschlüsse auf die Schädlichkeit bestimmter Beanspruchungen ziehen zu können. Dies liegt 
zum einen an der erheblichen Streuung der Messwerte, zum anderen können wesentliche 
Bereiche erst „post mortem“ untersucht werden. Insbesondere die Eigenschaften der 
Bandscheibe stehen im Vordergrund vieler Forschungsvorhaben, da ihr als zentraler 
Bestandteil der Lastabtragung eine große Bedeutung zukommt und Schädigungen der 
Bandscheibe (z.B. Bandscheibenvorfälle) weit verbreitet sind. 
Nachfolgend wird der Stand der Forschung auf diesem Gebiet vorgestellt. Hierbei wird 
zwischen den geometrischen Merkmalen der Wirbelsäule und der einzelnen Wirbelkörper 
sowie den bislang ermittelten und verwendeten Materialgesetzen und Materialparametern der 
einzelnen Bestandteile der Wirbelsäule  unterschieden. 
3.1 Geometrische Abbildung der Wirbelsäule 
Die Geometrie der Wirbelsäule wird nachfolgend in globale und lokale Geometrie unterteilt. 
Die globale Geometrie beinhaltet im Wesentlichen die Lage der Wirbelmittelpunkte im Raum 
sowie ihre Neigung zur Transversalebene. Mit diesen Angaben lässt sich die Krümmung der 
Wirbelsäule in der Sagittalebene (Lordose/Kyphose) beschreiben, die Einfluss auf das 
Tragverhalten der Wirbelsäule hat. Die lokale Geometrie beinhaltet die Gestalt der einzelnen 
Wirbel und Bandscheiben. Hierdurch wird das Tragverhalten der einzelnen 
Bewegungselemente beeinflusst, da sich je nach Geometrie Hebelarme und Richtungen der 
Reaktionskräfte ändern. 
3.1.1 Globale Geometrie 
Die globale Geometrie der Wirbelsäule ist von zahlreichen Parametern wie Statur, Haltung 
und Tageszeit (Schrumpfen im Tagesverlauf) abhängig, so dass eine allgemein gültige 
Aussage über eine „normale“ Lage der Wirbel im Raum nicht möglich ist. Sie wird in der 
Regel aus indirekten Messungen bestimmt. Hierbei werden entweder „in vivo“ die Positionen 
der Dornfortsätze unter der Haut bestimmt oder es werden Röntgenaufnahmen der 
Sagittalebene ausgewertet. Eine dritte Möglichkeit ist die Berechnung der Wirbelmittelpunkte 
und der Neigungswinkel der Wirbel aus lokal bestimmten Größen wie den anterioren 
(vorderen) und posterioren (hinteren) Höhen der Wirbelkörper und der Bandscheiben. 
Nachfolgend werden zwei Beispiele zur Beschreibung der globalen Geometrie vorgestellt. 
BELYTSCHKO und PRIVITZER [7] machen Angaben zur Lage der Mittelpunkte der unteren 
Wirbelendplatte sowie der mittleren Wirbelhöhe und der Höhe der jeweils unteren 
angrenzenden Bandscheibe. Angaben zu Lordose oder Kyphose fehlen. Die nachfolgenden 
Daten in Tabelle 3-1 sind auf die Lage des Wirbels fünften Lendenwirbels (L5) normiert und 
es wird nur der Bereich der Lendenwirbelsäule wiedergegeben.  
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Tabelle 3-1: Globale Koordinaten von L1 bis L5 nach BELYTSCHKO und PRIVITZER [7] 
Wirbel X [cm] 
Z 
[cm]
Wirbelhöhe
[cm] 
Bandscheibenhöhe
[cm] 
L1 0,34 15,13 2,73 0,996 
L2 -0,47 11,43 2,79 1,173 
L3 -0,80 7,53 2,75 1,223 
L4 -0,70 3,68 2,64 1,354 
L5 0,00 0,00 2,39 1,859 
KITAZAKI und GRIFFIN [54] haben im Rahmen ihrer Berechnungen drei Sitzhaltungen von 
Probanden bestimmt: Aufrecht, normal und gekrümmt. In Tabelle 3-2 sind die Koordinaten 
der Wirbelmittelpunkte der Lendenwirbel für diese Sitzhaltungen angegeben. 
Tabelle 3-2: Globale Koordinaten von L1 bis L5 nach KITAZAKI und GRIFFIN 
Wirbel 
aufrecht 
X         Z 
[cm]     [cm] 
normal 
X         Z 
[cm]     [cm] 
gekrümmt 
X        Z 
[cm]     [cm] 
L1 3,730 14,317 2,509 15,472 2,524 16,066
L2 3,993 11,037 2,625 11,852 2,478 12,238
L3 3,561 7,546 2,296 7,997 2,086 8,161 
L4 2,050 3,731 1,311 3,954 1,173 4,035 
L5 0,000 0,000 0,000 0,000 0,000 0,000 
Die Werte sind KITAZAKI und GRIFFIN entnommen und auf den Wirbel L5 normiert. Zum 
Vergleich sind in Abbildung 3-1 die von KITAZAKI und GRIFFIN [54] und BELYTSCHKO und 
PRIVITZER [7] beschriebenen Geometrien dargestellt. Man erkennt die deutlichen 
Unterschiede in den Krümmungen in der Sagittalebene, die das mechanische Verhalten der 
Wirbelsäule beeinflussen. Auffallend ist, dass bei der „normalen“ und der „gekrümmten“ 
Sitzhaltung der Bereich der Lendenwirbelsäule stärker gestreckt wird, so dass die federnde 
Wirkung der Lordose verloren geht. 
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Abbildung 3-1: Vergleich verschiedener globaler Geometrien 
Eine allgemein gültige globale Geometrie kann nur bedingt, d.h. nur im Bezug auf die 
Körpergröße angegeben werden. Da die Haltung das mechanische Verhalten der Wirbelsäule 
jedoch beeinflusst, sollten numerische Modelle in der Lage sein, verschiedene 
Körperhaltungen zu simulieren. 
3.1.2 Lokale Geometrie 
Um realistische numerische Modelle der gesamten Wirbelsäule oder einzelner 
Bewegungselemente zu erstellen, ist die Beschreibung der lokalen Geometrie von großer 
Bedeutung, da sie entscheidenden Einfluss auf die mechanischen Eigenschaften hat. In 
Abhängigkeit von der Wirbelgeometrie ändern sich beispielsweise die Hebelarme der 
Ligamente und die Kraftrichtungen der Wirbelbodengelenke und damit die 
Rotationsmittelpunkte der Bewegungselemente. Zur Beschreibung der lokalen 
Wirbelgeometrie werden drei Ansätze verfolgt: 
• Ermittlung der Geometrie anhand von Röntgenuntersuchungen und/oder CT-Scans 
• Analytische Beschreibung der Geometrie mit mathematischen Ansätzen 
• Ermittlung der Geometrie anhand von direkten Messungen 
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3.1.2.1 Röntgenuntersuchungen und/oder CT-Scans 
Bei der Ermittlung der Wirbelgeometrie anhand von CT-Scans werden transversale 
Aufnahmen der Wirbel einzeln diskretisiert und anschließend über die zugehörigen Z-
Koordinaten zusammengefügt (Abbildung 3-2) [96], [117]. 
 
Abbildung 3-2: Transversale CT-Scans nach KULLMER ET AL. [58] 
 
Abbildung 3-3: Diskretisierung eines Transversalschnittes nach PINGEL [96] 
Dieses Verfahren erlaubt eine sehr exakte Abbildung der Wirbelgeometrie, ist jedoch 
arbeitsaufwendig. In jüngerer Zeit sind verschiedene Programme entwickelt worden, mit 
denen dieser Prozess automatisiert durchgeführt werden kann [27], [33]. Diese detaillierten 
Modelle bilden nur individuelle Wirbelgeometrien ab. Um eine Allgemeingültigkeit des 
Modells zu erreichen, müssen entweder repräsentative Personen zur Erstellung des Modells 
verwendet werden oder die Geometrie des Modells im Nachhinein an allgemein gültige Maße 
angepasst werden. 
Die Bestimmung der Geometrie mit Hilfe von Röntgenaufnahmen wird nicht mehr 
verwendet, da dieses Verfahren aufgrund von Refraktionen zu ungenau ist. 
3.1.2.2 Analytische Geometrieansätze 
MIZRAHI ET AL. [76] verwendeten Zylinder-Koordinaten (z, R, F) zur Beschreibung der 
Wirbelgeometrie. Der Wirbelkörper selbst wurde hierbei mit der Funktion: 
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beschrieben. 
Die bikonkave Form der Endplatten wurde über die Gleichung 
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berücksichtigt. Die Dicke des Kompakta und der knorpeligen Endplatte wurden hier jeweils 
zu 1,0 mm angenommen. Eine Verifikation des Ansatzes anhand realer Wirbelgeometrien 
erfolgte nicht. Die posterioren Elemente, d.h. der Wirbelbogen und angrenzende Teile, 
wurden hier nicht berücksichtigt. 
LAVASTE ET AL. [60] beschrieben die Wirbelgeometrie mit Hilfe mathematischer Formeln, die 
über sechs Parameter (A, B, C, E, H, L) definiert wurden. Die Parameter wurden durch 
Messungen an Röntgenaufnahmen von 40 Wirbelkörpern bestimmt und mit direkten 
Messungen an zwei Wirbelkörpern verglichen. 
Wie in Abbildung 3-4 zu erkennen ist, ist dieser analytische Ansatz nur bedingt geeignet, die 
natürliche Wirbelgeometrie wiederzugeben. 
 
Abbildung 3-4: Parameter nach LAVASTE ET AL. [60] 
3.1.2.3 Gemessene Geometriedaten 
Bei der Bestimmung der Wirbelgeometrie anhand von Messungen stellt sich die Frage nach 
den charakteristischen Maßen, die zur Beschreibung des Wirbels herangezogen werden. 
Nachfolgend wird ein Überblick über durchgeführte und dokumentierte Messungen 
wiedergegeben. Es wird deutlich, dass sich eine Vielzahl von Maßen bestimmen lassen, die je 
nach biomechanischer Fragestellung von unterschiedlicher Bedeutung sind. Des Weiteren 
sind bei der Verwendung der gemessenen Daten die Anzahl und Art der untersuchten Proben 
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von Bedeutung, da z.T. erhebliche Unterschiede in der Geometrie durch Alter, Geschlecht 
und Statur des Spenders entstehen. 
CHAFFIN [23] gab ventrale und dorsale Höhen der Wirbel und Bandscheiben an, die in 
Abbildung 3-5 dargestellt sind. 
 
Abbildung 3-5: Globale Geometrie nach CHAFFIN [23] 
GILAD und NISSAN [36] haben an 157 Röntgenaufnahmen der Lendenwirbelsäule 7 
charakteristische Maße bestimmt (Abbildung 3-6). 
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Abbildung 3-6: Geometriedaten nach GILAD und NISSAN [36] 
Mit Hilfe der Angaben von GILAD und NISSAN sowie CHAFFIN lassen sich die Koordinaten 
der Wirbelmittelpunkte sowie die Winkel der Lordose und Kyphose bestimmen, die für die 
Erstellung einfacher, ebener Modelle der Wirbelsäule verwendet werden können. Mit diesen 
lässt sich beispielsweise die mechanische Bedeutung von Lordose und Kyphose untersuchen. 
Um die mechanische Funktionsweise einzelner Bewegungselemente zu untersuchen, sind in 
der Regel drei-dimensionale Modelle notwendig. Zur Erstellung dieser Modelle müssen die 
einzelnen Wirbel genauer vermessen werden. 
TENCER und MAYER [121] haben die Ansatzpunkte der Bandscheiben und Ligamente sowie 
die Geometrie der Gelenkfortsätze an jeweils fünf L2 und L4 Wirbeln mit 80 Messpunkten 
vermessen. Anhand dieser 80 Punkte wurde ein Computermodell für ein Bewegungselement 
entwickelt (Abbildung 3-7). 
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Abbildung 3-7: Messpunkte nach TENCER und MAYER [121] 
BERRY ET AL. [9] haben die Lendenwirbel von 30 verschiedenen Wirbelsäulen vermessen, um 
möglichst allgemein gültige Maße zur Erstellung von Implantaten zu erhalten. Eine Auswahl 
der ermittelten Maße ist in Abbildung 3-8 dargestellt. 
 
Abbildung 3-8: Untersuchte Maße von BERRY ET AL. [9] 
COTTERIL ET AL. [28] stellen einen Vergleich zwischen der menschlichen unteren Wirbelsäule 
und der Wirbelsäule von Rindern auf. Da Rinderwirbelsäulen oft für Versuche zum 
Verständnis der mechanischen Abläufe innerhalb der Wirbelsäule herangezogen werden, sind 
geometrische Unterschiede bei der Interpretation und Übertragung der Ergebnisse von 
Bedeutung. Hieraus können Daten des Lendenwirbels L3 entnommen werden (Abbildung 
3-9) und zur Erstellung von Modellen genutzt werden. 
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Abbildung 3-9: Untersuchte Maße von COTTERIL ET AL. [28] 
PANJABI ET AL. [91] haben 25 Maße an 12 verschiedenen Lendenwirbelsäulen bestimmt, die 
unter anderem zur Erstellung mathematischer Modelle genutzt werden können. In einer 
weiteren Studie haben sie die Facettengelenke der gesamten Wirbelsäule drei-dimensional 
vermessen [93]. 
 
Abbildung 3-10: Untersuchte Maße nach PANJABI ET AL [91] 
TAN ET AL. [120] haben identische Messungen an Wirbelsäulen asiatischer Spender 
durchgeführt, um sie mit den Maßen kaukasischer Spender zu vergleichen. 
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Aus Art und Umfang der dargestellten Untersuchungen wird deutlich, dass eine Festlegung 
einer „normalen“ Wirbelgeometrie mit großem Aufwand und teilweise erheblichen 
Unsicherheiten verbunden ist. Bei der Erstellung von Modellen ist daher darauf zu achten, 
dass eine große Anzahl von Geometriedaten gemittelt wird, um ein möglichst allgemein 
gültiges Modell zu erzielen.  
3.2 Modelle und Eigenschaften der Wirbelsäulenbestandteile 
Bei der Erstellung numerischer Modelle zur Untersuchung der mechanischen Eigenschaften 
der Wirbelsäule sind neben der Geometrie vor allem die Materialeigenschaften von zentraler 
Bedeutung. Diese werden ebenfalls durch eine Vielzahl von Parametern beeinflusst, so dass 
die Ermittlung „richtiger“ Werte nahezu unmöglich wird. Nachfolgend wird ein Überblick 
über experimentell bestimmte bzw. in numerischen Simulationen verwendeter 
Materialmodelle gegeben. 
3.2.1 Wirbelkörper 
Bei der Untersuchung und Simulation der mechanischen Eigenschaften des Wirbels werden 
nach Dichte bzw. Mineralgehalt drei Bereiche, das Spongiosa, das Kompakta und die 
posterioren Elemente, unterschieden. Dem Entsprechend werden den einzelnen Bereichen 
unterschiedliche Festigkeiten zugeordnet. 
In zahlreichen Modellen wurden für die knöchernen Bereiche der Wirbelsäule linear 
elastische, isotrope Materialgesetze verwendet [38], [51], [53], [96], [108], [109], [110],[111]. 
Die Werte sind in Tabelle 3-3 wiedergegeben. 
Tabelle 3-3: Materialdaten verschiedener Autoren 
Bereich E-Modul[MN/m²]
G-Modul
[MN/m²] Querdehnzahl
Kompakta 
[38], [51], [53], [96], 
[108], [109], [110], [111]
12000 4615 0,3 
Spongiosa 
[38], [51], [53], [96], 
[108], [109], [110], [111]
100 41,7 0,2 
Posteriore Elemente 
[38], [53], [96], 
[109] [110], [111] 
3500 1400 0,25 
MIZRAHI [76] wählte ebenfalls einen linear elastischen Ansatz. Für das Spongiosa und 
Kompakta wurden die E-Moduli 16,5 und 5030 MN/m² verwendet. Die Querdehnzahl war für 
beide Materialien ν=0,2. Die Werte sind viel geringer als Werte aus anderen Literaturstellen, 
weil hier das Verhalten von Knochen mit Osteoporose untersucht wurde. 
EBERLEIN ET AL. [31] sowie LU ET AL. [63], [64] verwendeten anisotrope Materialgesetze für 
Spongiosa und Kompakta, um den physikalischen Aufbau des Knochens und damit seine 
richtungsabhängige Festigkeit besser zu berücksichtigen. 
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Tabelle 3-4: Materialdaten nach EBERLEIN ET AL [31] sowie LU ET AL [63], [64] 
Bereich E-Modul[MN/m²] 
G-Modul
[MN/m²] Querdehnzahl
Kompakta
Exx=11300
Eyy=11300
Ezz=22000
Gxy=3800
Gxz=5400
Gyz=5400
νxy=0,484 
νxz=0,203 
νyz=0,203 
Spongiosa
Exx=140
Eyy=140
Ezz=200 
Gxy=48,3
Gxz=48,3
Gyz=48,3
νxy=0,45 
νxz=0,315 
νyz=0,315 
UENO und LIU [126] haben den gleichen Ansatz wie EBERLEIN und LU verwendet, jedoch 
waren die E-Moduli und Querdehnungszahlen für das Kompakta wesentlich geringer. Dies 
war dadurch begründet, dass in dem betrachteten Modell die äußere Schale eine Mixtur aus 
Kompakta und Spongiosa darstellte. D.h. hier wurde versucht die geometrischen 
Unzulänglichkeiten des Modells mit Hilfe der Materialdaten zu korrigieren. 
RAO und DUMAS [98] haben in ihrer Parameterstudie herausgestellt, dass die 
Materialeigenschaften des Wirbelkörpers nahezu keinen Einfluss auf das Verformungs- und 
Spannungsverhalten eines Bewegungselementes haben. Es wurden daher die Werte der 
Tabelle 3-4 verwendet. 
ARGOUBI und SHIRAZI-ADL [5] verwendeten zur Beschreibung des zeitabhängigen 
Materialverhaltens eines L2-L3 Bewegungselements einen poro-elastischen Ansatz, um das 
„Entwässern“ der Bandscheibe in den Wirbelkörper bei Belastung simulieren zu können. Die 
Permeabilität k wurde hierbei nichtlinear in Abhängigkeit vom Porenanteil n formuliert: 
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Der Index 0 bezeichnet die Materialparameter für den unbelasteten Zustand, M ist ein 
Korrekturfaktor und e ist die Porenzahl. Die Materialkennwerte für den Wirbelkörper sind in 
der folgenden Tabelle aufgeführt. Die Porosität der posterioren Elemente wird nicht 
berücksichtigt. 
Tabelle 3-5: Poro-elastische Materialwerte nach ARGOUBI und SHIRAZI-ADL [5] 
Bereich E-Modul [MN/m²] Querdehnzahl
Anfangs- 
permeabilität k0
[m4/(Ns)] 
Anfangs- 
porenzahl e0 
Korrektur- 
faktor M 
Kompakta 10000 0,3 1,0*10-20 0,02 22 
Spongiosa 100 0,2 1,0*10-13 0,4 18 
Posteriore
Elemente 3500 0,25 - - - 
Zusammenfassend lässt sich sagen, dass verschiedene mehr oder weniger aufwendige 
Materialgesetze zur Modellierung der Wirbel verwendet werden. Die orthotropen 
Formulierungen kommen dabei den natürlichen mechanischen Eigenschaften des Knochens 
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am nächsten. Da die Knochenfestigkeit jedoch auf das mechanische Verhalten der 
Wirbelsäule nur einen geringen Einfluss hat, sind aufwendige Materialgesetze nur bei 
speziellen Fragestellungen relevant. 
3.2.2 Bandscheibe 
Die Bandscheibe gliedert sich in drei Bereiche: Die knorpelige Endplatte, den Annulus 
Fibrosus und den Nucleus (Abschnitt 2.2.2). In vielen numerischen Modellen wird der 
Annulus Fibrosus nochmals in Annulusgrundsubstanz und kollagene Fasern unterteilt. Zur 
Erstellung eines Modells müssen für alle diese Bereiche Materialgesetze gewählt werden, die 
das mechanische Verhalten des jeweiligen Gewebes wiedergeben. 
Die Endplatten wurden meistens mit linear isotropem Materialverhalten abgebildet. Die Werte 
für die Steifigkeit waren E=24,0 MN/m² und ν=0,4 ([51], [111]) bzw. E=23,8 MN/m² und 
ν=0,4 ([31], [63], [64]). Den Endplatten wird für die mechanischen Eigenschaften der 
Bandscheibe eine untergeordnete Rolle zugewiesen. 
Der Nucleus wurde aufgrund seines hohen Wassergehaltes als inkompressible Flüssigkeit 
abgebildet (ν→0,5) [53], [63], [64], [81], [82], [98], [126]. Der Kompressionsmodul wurde 
mit κ=1666,7 MN/m² [53] bzw. κ=1800 MN/m² [98] angegeben. 
In der Realität verhält sich der Nucleus jedoch visko-elastisch, d.h. er zeigt ein zeitabhängiges 
Materialverhalten. IATRIDIS ET AL. [49], [50] haben dieses Materialverhalten unter Torsions-
Schubbeanspruchung untersucht. Sie stellten heraus, dass sich das visko-elastische Verhalten 
des Nucleus abhängig von der Verformungsgeschwindigkeit verändert. Für niedrige 
Deformationsraten sinkt die Schubspannung mit der Zeit auf nahezu Null ab, was für ein 
flüssigkeitsartiges Verhalten des Nucleus spricht. Jedoch zeigt der Nucleus bei höheren 
Deformationsraten das Verhalten eines visko-elastischen Feststoffes, d.h. die Spannungen 
relaxieren mit der Zeit zu einem Wert ungleich Null (Abbildung 3-11).  
 
Abbildung 3-11: Versuche von IATRIDIS ET AL. [49] 
IATRIDIS ET AL. verwendeten diese Versuchsergebnisse zur Kalibrierung eines visko-
elatischen Materialgesetzes. 
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Hierbei sind µ der Anfangsschubmodul, γ die Schubverzerrung, G(t) die Relaxationsfunktion 
und S(τ) das Relaxationsspektrum. 
Das mechanische Verhalten der Bandscheibe wird im Wesentlichen vom Annulus Fibrosus 
beeinflusst. In numerischen Modellen hat sich der so genannte Kompositäre Ansatz aus 
Abbildung 3-12 durchgesetzt [5], [53], [52], [63], [64], [81], [82], [96], [98], [108], [109], 
[110], [111], [126], [129]. 
 
Abbildung 3-12: Kompositärer Ansatz 
Hierbei wird die Modellierung des Annulus Fibrosus in die Grundsubstanz und die kollagenen 
Fasern unterteilt. Die Grundsubstanz wird mit Hilfe von Volumenelementen, die Fasern mit 
druckweichen, ein-dimensionalen Elementen abgebildet. Die Neigung der Fasern beträgt etwa 
30° bezogen auf die Transversalebene des Wirbels. Die Querschnitte und/oder Steifigkeiten 
der Fasern nahmen in der Regel von innen nach außen zu [108], [109], [110], [96], [63], [64], 
um die unterschiedliche Faserkonzentration im Annulus Fibrosus zu berücksichtigen [16]. Die 
verwendeten Ansätze unterschieden sich zum einen in der Anzahl der modellierten 
Annuluslamellen (vier [108] bis sechs [63] Schichten) sowie dem Volumenanteil der Fasern 
am Gesamtvolumen des Annulus (16% [109] bis 19%[108]). Zum anderen differierten die 
Materialgesetze der Fasern und der Grundsubstanz. Während die Annulusgrundsubstanz oft 
linear isotrop abgebildet wurde (E=4,2 MN/m², ν=0,45 [52], [53], [108], [109], [110], [38], 
E=1,0 MN/m², ν=0,48 [126], E=1,2 MN/m², ν=0,45 [98]), erfolgte die Modellierung der 
Fasern verschiedenartig. Neben druckweichen, im Zugbereich jedoch linearen 
Materialgesetzen (E=175 MN/m² [53] E=500 MN/m² [63], [126]), wurden im Zugbereich 
nichtlineare Materialgesetze verwendet [108], [109], [110], [96], [98]. Abbildung 3-13 zeigt 
beispielhaft eine nichtlineare Spannungs-Dehnungs-Beziehung. 
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Abbildung 3-13: Spannungs-Dehnungs-Beziehung der Annulusfasern nach SHIRAZI-ADL ET AL. [110] 
Das zeitabhängige Materialverhalten des Annulus Fibrosus wurde (wie beim Nucleus) durch 
visko-elastische Formulierungen approximiert [64], [87], [129]. Während die zu Grunde 
liegende Spannungs-Dehnungs-Beziehung für die Grundsubstanz linear war (E=4,0 MN/m², 
ν=0,4 [64], E=8,0 MN/m², n=0,45 [129]), verwendeten WANG ET AL. [129] im Gegensatz zu 
LU ET AL. [64] ein nichtlineares Zugverhalten der Annulusfasern. 
Die Verifikation der oben genannten Materialparameter erfolgte in der Regel anhand von 
Vergleichsrechnungen zu Versuchen an Bewegungselementen oder kompletten 
Bandscheiben. Die einzelnen Materialgesetze für Annulusgrundsubstanz und Annulusfasern 
lassen sich nicht durch Versuche verifizieren, da die beiden Gewebe nicht voneinander 
getrennt untersucht werden können. 
FUJITA ET AL. [34], EBARA ET AL. [30] und SKAGGS ET AL. [115] haben Zugversuche an 
Annulusgewebe in radialer [34] und tangentialer [30], [115] Geweberichtung zur Bestimmung 
nichtlinearer Spannungs-Dehnungs-Beziehungen durchgeführt. Visko-elastische Effekte 
wurden bei der Versuchsdurchführung durch kleine Dehnungsraten unterdrückt. Es wurden 
regionale Unterschiede in der Festigkeit des Annulusgewebes festgestellt. Die äußeren 
Bereiche sind demnach wesentlich steifer als die inneren und die anteriore (vordere, zum 
Bauch hin liegende) Region der Bandscheibe steifer als die posteriore (hintere, zum Rücken 
hin liegende), was die Staffelung der Faseranteile bzw. Steifigkeiten im Kompositären Ansatz 
rechtfertigt. Mit Hilfe dieser Versuche lassen sich Materialmodelle jedoch nur bedingt 
verifizieren. Zum einen sind jeweils nur Zugversuche durchgeführt worden, zum andern hängt 
gerade das Zugverhalten vom Fasergehalt im Annulusgewebe ab. Hierzu werden in den 
Versuchsbeschreibungen jedoch keine Angaben gemacht. 
Getrennte Materialeigenschaften lassen sich nur in Kompressionsversuchen ermitteln, in 
denen die tangentiale Ausdehnung des Annulusgewebes durch die Lage der Probe behindert 
wird [10], [51]. Auf diese Weise wird die Wirkung der Fasern im Annulus unterdrückt und 
man kann die Drucksteifigkeit der Annulusgrundsubstanz ermitteln. 
Das Verhalten der Annulusfasern kann nur über einen Umweg bestimmt werden. Die Fasern 
des Annulus Fibrosus bestehen im Wesentlichen aus Kollagenen und sind für seine Festigkeit 
verantwortlich [32]. Die Sehnen von Rattenschwänzen (Rat Tail Tendon, RTT) bestehen 
ebenfalls nahezu vollständig aus Kollagen und können so zur Bestimmung der 
Materialeigenschaften der Annulusfasern herangezogen werden [46]. BETSCH und BEAR [11], 
SANJEEVI ET AL. [102] sowie HAUT und LITTLE [46] haben Versuche an RTT durchgeführt. 
Während bei BETSCH und BEAR [11] lediglich qualitative Aussagen über die Festigkeit der 
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Fasern in Abhängigkeit von Alter und Wassergehalt gemacht werden können, können die 
Ergebnisse von HAUT und LITTLE [46] und SANJEEVI ET AL. [102] zur Bestimmung von 
Materialgesetzen herangezogen werden. 
Neben dem Kompositären Ansatz existieren auch Formulierungen, die das anisotrope 
Verhalten des Annulus auf Grundlage der Theorie faserverstärkter Kontinua beschreiben [31], 
[38], [56], [135]. Die regionalen Unterschiede in der Steifigkeit sowie das unterschiedliche 
Verhalten im Zug- und Druckbereich des Annulus erschweren dabei die Erstellung der 
Materialgesetze. Zudem sind sie teilweise durch zahlreiche Parameter definiert [56], die nicht 
eindeutig bestimmt werden können. Der numerische Aufwand dieser Formulierungen ist 
höher als beim Kompositären Ansatz. SHIRAZI-ADL [111] hat einen Kompositären und einen 
homogenen Ansatz zur Abbildung des Annulus verglichen. In dem Kompositären Ansatz 
wurde die Grundsubstanz mit isotropen Volumenelementen abgebildet und die Fasern über 
anisotrope Membranelemente, deren Steifigkeit über die Faserneigung bestimmt wurde. In 
dem homogenen Ansatz wurden Grundsubstanz und Fasern in einem orthotropen Element 
zusammengefasst. Die Materialparameter dieser beiden Elementgruppen wurden so auf 
einander abgestimmt, dass sich in einem geometrisch identischen Modell bei gleicher 
Belastung annähernd gleiche Verformungen und damit auch Dehnungen ergaben. Die 
Berechnungen erfolgten linear. Es stellte sich heraus, dass die berechneten Spannungen 
deutlich voneinander abwichen. SHIRAZI-ADL kam zu dem Schluss, dass der Kompositäre 
Ansatz die realistischeren Ergebnisse liefert, da hierbei die unter Zug stehenden Fasern, 
Druckkräfte auf die Annulusmatrix ausüben und so ihre Druckspannung erhöhen. In dem 
homogenen orthotropen Modell können diese Effekte nicht beobachtet werden, da hier das 
Kräftegleichgewicht in einem Element gebildet wird. 
Eine visko-elastische Formulierung des Bandscheibengewebes kann zwar das zeitabhängige 
Verhalten für relativ kurze Zeiträume wiedergeben, doch ändert sich das Volumen der 
Bandscheibe sowohl mit dem Lebensalter (der Wassergehalt des Nucleus nimmt ab [57]) als 
auch im Laufe des Tages während der Belastung durch eine aufrechte Haltung (Sitzen, Stehen 
etc.). Unter Kompressionsbelastung wird das vor allem im Nucleus befindliche Wasser in das 
umliegende Gewebe herausgedrückt. Bei Entlastung kehrt sich dieser Prozess um. Um diese 
Effekte abzubilden, werden poro-elastische Formulierungen verwendet. MARTINEZ ET AL. [68] 
entwickelten auf Grundlage der klassischen Konsolidations-Theorie nach THERZAGI und der 
Theorie der gekoppelten Feststoff-Flüssigkeits-Interaktion nach BIOT ein poro-elastisches 
Modell für die Bandscheibe. Die Permeabilität ist hierbei nichtlinear abhängig vom der 
volumetrischen Dehnung. Das Modell wurde an Versuchen verifiziert, Angaben über 
Materialparameter fehlen. SIMON ET AL. [113] entwickelten ein Finite Elemente Modell, das 
die Abbildung von Flüssigkeitstransport und Quellen in poro-elastischen Medien ermöglicht. 
In dieser Herleitung wurde linear isotropes Verhalten der festen Phase vorausgesetzt und das 
Modell auf kleine Dehnungen beschränkt. Eine Verifizierung der Parameter anhand von 
Versuchsergebnissen erfolgte nicht. In der poro-elastischen Formulierung nach ARGOUBI und 
SHIRAZI-ADL [5] wurden die Werte der Tabelle 3-6 verwendet: 
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Tabelle 3-6: Poro-elastische Materialwerte nach ARGOUBI und SHIRAZI-ADL [5] 
Bereich E-Modul [MN/m²] Querdehnzahl
Anfangs- 
permeabilität k0
[m4/(Ns)] 
Anfangs- 
porenzahl e0
Korrektur- 
faktor M 
Annulus 
Grundsubstanz 2,5 0,1 3,0*10
-16 2,33 12 
Nucleus 1,5 0,1 3,0*10-16 4,0 10 
Endplatte 5,0 0,1 7,0*10-15 4,0 10 
In Versuchen wurde gezeigt, dass das poro-elastische Verhalten der Bandscheibe abhängig ist 
von der Strömungsrichtung und dem Degenerationsgrad der Bandscheibe [51], [43]. Die poro-
elastischen Formulierungen sind numerisch sehr aufwendig und erfordern große 
Rechenzeiten. Hinzu kommt, dass sich die Volumenänderungen nur langsam einstellen, so 
dass diese Modelle zwar sehr realitätsnah, jedoch zur Simulation kurzer Zeiträume ungeeignet 
sind. 
Aus den genannten Literaturstellen wird deutlich, dass sich die Modellierungen im 
Wesentlichen in der Abbildung des Annulus Fibrosus unterscheiden. Der Kompositäre Ansatz 
hat dabei den Vorteil, dass er mehr Spielraum in der Materialmodellierung der Grundsubstanz 
und der Fasern bietet und zudem numerisch effizient ist. Das zeitabhängige Verhalten wird 
entweder mit visko- oder poro-elastischen Formulierungen abgebildet. Letztere sind zwar in 
der Lage das zeitabhängige Verhalten der Bandscheibe realistisch wiederzugeben, ihr 
numerischer Aufwand ist jedoch insbesondere im Bereich großer Deformationen erheblich. 
3.2.3 Ligamente 
Charakteristisch für das Materialverhalten der Ligamente ist die so genannte „neutrale Zone“ 
[88], in der ein Ligament Dehnungen erfährt, ohne dass eine nennenswerte Kraft aufgewendet 
wird (Abschnitt 0-O in Abbildung 3-14).  
 
Abbildung 3-14: Neutrale Zone bei Ligamenten [35] 
Danach folgt ein nichtlinear verfestigender Abschnitt (Abschnitt O-A), der in einen linearen 
Teil (Abschnitt A-B) übergeht. Ab einer bestimmten Dehnung tritt eine Entfestigung ein 
(Abschnitt B-C) bis es zum Bruch/Riss des Gewebes kommt. Dieses Verhalten ist auf die 
ungeordnete Struktur der Fasern des Ligamentgewebes sowie ihre Welligkeit zurückzuführen. 
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Wird das Gewebe gedehnt, so richten sich die Fasern zunächst aus und werden dann 
sukzessive gedehnt. Sind alle Fasern gedehnt, verhält sich das Gewebe linear. Danach kommt 
es zum Versagen zunächst einzelner Fasern bis schließlich alle Fasern gerissen sind. 
Es existieren zahlreiche Untersuchungen zur Bestimmung der Materialeigenschaften der 
Ligamente [88], [91], [24], [77], [97], [84]. Visko-elastische Effekte wurden hierbei 
vernachlässigt oder durch kleine Dehnungsraten unterdrückt. Auffällig ist die hohe Streuung 
der ermittelten Werte [88]. 
CHAZAL ET AL. [24] haben Zugversuche an verschiedenen Ligamenten (ALL, PLL, FL, 
ISL+SSL, TL, vgl. Abbildung 2-6) durchgeführt. Besonders erwähnt sei hier, dass ISL und 
SSL zusammen untersucht wurden. Die Ergebnisse für die lumbale Wirbelsäule sind in 
Abbildung 3-15 dargestellt. Hierbei wurden erhebliche Unterschiede im Spannungs-
Dehnungs-Verhalten einzelner Ligamente deutlich. Die ermittelten Last-Verformungs-
Diagramme wurden wie in Abbildung 3-14 in drei Abschnitte unterteilt: ein nichtlinear 
verfestigender Abschnitt 0-A, ein linearer Abschnitt A-B und ein nichtlinear erweichender 
Abschnitt B-C. C wurde als Versagenspunkt des Ligamentes definiert. Außerdem wiesen 
CHAZAL ET AL. [24] auf das visko-elastische Verhalten der Ligamente hin, insbesondere beim 
Ligamentum Flavum (FL). 
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Abbildung 3-15: Versuchsergebnisse nach CHAZAL [24] 
NOLTE ET AL. haben ebenfalls Zugversuche an Ligamenten der lumbalen Wirbelsäule 
durchgeführt. Es wurden Kraft-Dehnungs-Beziehungen gemessen und eine Regression mit 
dem Ansatz 
(3-7) ( )1eaF εb −⋅= ⋅  
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durchgeführt. Die Ergebnisse sind in Abbildung 3-16 dargestellt. Dieser Ansatz kann das in 
Abbildung 3-14 dargestellte Spannungs-Dehnungs-Verhalten nur bedingt wiedergeben, da 
sowohl neutrale Zone als auch der lineare Teil nicht korrekt abgebildet werden können. Die 
Abbildung des entfestigenden Verhaltens ist nur im Rahmen von Schädigungssimulationen 
von Interesse. Des Weiteren wurden die Kräfte beim Versagen der Proben ermittelt und mit 
Ergebnissen aus der Literatur (CHAZAL ET AL. [24], MYKLEBUST ET AL. [77]) verglichen. 
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Abbildung 3-16: Versuchsergebnisse nach NOLTE ET AL. [84] 
PINTAR ET AL. [97] haben Versuche an 132 Ligamentproben ausgewertet und für die sechs 
wichtigsten Ligamente (ALL, PLL, FL, CL, IS und SSL) die durchschnittlichen 
Querschnittsflächen und Längen bestimmt. Die Ergebnisse sind in Tabelle 3-7 aufgeführt. 
Hierbei sind erheblichen Streuungen bei den Querschnittsflächen zu beobachten. 
Tabelle 3-7: Ligamentsteifigkeiten nach PINTAR ET AL [97] 
Ligament Querschnittsfläche[mm²] 
Länge
[mm] 
ALL 32,4±10,9 37,1±5,0
PLL 5,2±2,4 33,3±2,3
CL 43,8±28,3 16,4±2,9
FL 84,2±17,9 15,2±1,3
IS 35,1±15,0 16,0±3,2
SSL 25,2±14,0 25,2±5,6
Darüber hinaus wurden Kraft-Verformungs-Linien bestimmt. Hierzu wurden die Werte der im 
Versuch bestimmten Kraft-Zeit-Kurven und Verformungs-Zeit-Kurven durcheinander 
dividiert. Dadurch kürzt sich die zeitliche Komponente heraus. Für diese Kraft-Verformungs-
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Linien sind die Ergebnisse der einzelnen Versuche gruppiert worden. Die Ligamente der 
Wirbel T12 bis L2 sowie L2 bis L4 und L4 bis S1 wurden zusammengefasst (Abbildung 
3-17). Die Kraft-Verformungs-Linien lassen im Gegensatz zu CHAZAL ET AL. [24] und NOLTE 
ET AL. [84] keine stark ausgeprägten Nichtlinearitäten erkennen (Abbildung 3-17). 
 
Abbildung 3-17: Last-Verformungskurven nach PINTAR ET AL. [97] 
WHITE und PANJABI [131] haben die Versagenslasten und –spannungen der Ligamente aus 
verschiedenen Literaturstellen [24], [37], [77], [78], [89], [123] zusammengestellt und 
Minimal-, Maximal- und Durchschnittswerte angegeben. Auffallend sind hierbei die 
Streubereiche der in Tabelle 3-8 dargestellten Werte. 
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Tabelle 3-8: Versagenslasten der Ligamente nach WHITE UND PANJABI [131] 
Ligament Kraft [N] 
Verformung 
[mm] 
Spannung 
[N/mm²] 
Dehnung 
[%] 
 max min Ø max min Ø max min Ø max min Ø 
ALL 510 390 450 20,0 7,0 15,2 21,0 2,4 11,6 57 16 36,5 
PLL 384 264 324 7,0 4,2 5,1 20,0 2,9 11,5 44 8 26 
FL 340 230 285 14,5 12,0 12,7 15,0 2,4 8,7 46 10 26 
CL 284 160 222 12,8 9,8 11,3 7,6 7,6 7,6 12 12 12 
ISL 130 120 125 17,8 7,4 13 4,6 1,8 3,2 13 13 13 
SSL 200 100 150 28,1 22,1 25,9 8,7 2,0 5,4 39 26 32,5 
Des Weiteren gaben WHITE und PANJABI durchschnittliche Längen und Querschnittswerte der 
lumbalen Ligamente an. Diese sind in Tabelle 3-9 dargestellt. 
Tabelle 3-9: Querschnitte und Längen nach WHITE UND PANJABI [131] 
Ligament 
Fläche 
(gemessen) [131]
[mm²] 
Länge 
(gemessen) [131]
[mm] 
 Ø Ø 
ALL 53 13 
PLL 16 11 
FL 67 19 
CL - - 
ISL 26 - 
SSL 23 11 
In numerischen Modellen wurden die Ligamente in der Regel als druckweiche ein-
dimensionale Elemente (Fachwerkstäbe, Seile) abgebildet [60], [126], [64], wobei in der 
Zugfestigkeit üblicher Weise die vorhandenen Nichtlinearitäten berücksichtigt wurden [53] 
[109], [110], [96], [129]. Die Festigkeiten und Querschnittswerte unterscheiden sich in den 
verschiedenen Modellen stark, so dass allgemein gültige Parameter nicht wiedergegeben 
werden können. Zudem weisen auch die Ligamente ein zeitabhängiges Materialverhalten auf, 
das mit visko-elastischen Modellen abgebildet wurde [64], [130]. Hierzu existieren jedoch 
kaum brauchbare Versuchergebnisse für die Ligamente der lumbalen Wirbelsäule. Eine 
Übertragung von Versuchswerten anderer Bänder (z.B. vorderes Kreuzband im Knie) 
erscheint nicht sinnvoll, da nicht gewährleistet werden kann, dass diese Bänder das gleiche 
zeitabhängige Verhalten aufweisen. 
Die Modellierung der Ligamente ist mit erheblichen Unsicherheiten verbunden, da stark 
differierende Angaben über Querschnittswerte und Spannungs-Dehnungs-Verhalten 
existieren. Das visko-elastische Verhalten der lumbalen Ligamente ist weitestgehend 
unerforscht. Bei der Erstellung von Modellen der Wirbelsäule sollte darauf geachtet werden, 
dass die gewählten Materialmodelle der Ligamente anhand geeigneter Versuchsdaten (Kraft-
Verformungs-Linien) kalibriert werden, um eine korrekte Wirkungsweise der Ligamente zu 
gewährleisten. 
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3.3 Ganzkörpermodelle 
Unter Verwendung der oben genannten Geometriebeschreibungen und Materialmodelle ist die 
Erstellung von numerischen Modellen zur Simulation des mechanischen Verhaltens der 
Wirbelsäule oder einzelner Bewegungselemente möglich. Je nach Zielsetzung lassen sich 
verschiedene Modellansätze unterscheiden: 
• Simple Approach 
Hierbei wird die Wirbelsäule mit Punktmassen, die mit Balken oder Federelementen 
miteinander verbunden sind, abgebildet [61], [99], [100]. Die Modelle dienen der 
Simulation des dynamischen Verhaltens. 
• Detailed Approach 
Im Gegensatz zum Simple Approach werden hier die einzelnen Teile der Wirbelsäule 
möglichst genau abgebildet. Diese Modelle beschränken sich jedoch in der Regel auf 
einzelne Bewegungselemente [31], [110], [129], [96] oder kurze Abschnitte der 
Wirbelsäule [109], [116], [53] [137]. Abbildung 3-18 zeigt den Detailed Approach eines 
Bewegungselements nach WANG [129]. 
 
Abbildung 3-18: Detailed Approach eines Bewegungselementes nach WANG [129] 
Werden die beiden Ansätze kombiniert, spricht man vom „Combined Simple and Detailed 
Approach“ [39]. Dieser Ansatz findet vor allem Anwendung in Ganzkörpermodellen [22], 
[103]. 
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Eines der ersten Modelle des sitzenden Menschen war das Modell von BELYTSCHKO und 
PRIVITZER [7], das mehrfach erweitert wurde, zuletzt von WILLIAMS und BELYTSCHKO [134]. 
Das Modell in Abbildung 3-19 bestand aus Starrkörpern, die mit Hilfe von 
Kopplungsbedingungen miteinander verbunden waren. 
  
Abbildung 3-19: Modell des sitzenden Menschen nach BELYTSCHKO und PRIVITZER [7] 
Auf Grundlage der Daten von BELYTSCHKO [7], [134] sowie LIU und WICKSTROM [62], 
SINGLEY III and HALEY [114], der NASA [80], MCCONVILLE ET AL. [70] und MAWN ET AL. 
[69] haben KITAZAKI und GRIFFIN [54] ein zwei-dimensionales (Sagittalebene) Modell des 
sitzenden Menschen erstellt, das in Abbildung 3-20 dargestellt ist. Das Modell bestand aus 
linearen Balkenelementen, die die Wirbelsäule abbildeten. Auf der Wirbelsäule waren in jeder 
Wirbelebene die korrespondierenden Körpermassen mit Hilfe von Punktmassen modelliert. 
Im unteren Brust- und im Lendenbereich (T11-L5) waren die inneren Organe zusätzlich mit 
sog. viszeralen Massen abgebildet, die untereinander und mit der Wirbelsäule über 
Federelemente verbunden waren. Es wurde zur Untersuchung des Verhaltens des Oberkörpers 
bei dynamischer Belastung verwendet. Eine Validierung des Modells erfolgte anhand eigener 
Messungen [55] sowie unter anderem der Messungen von HINZ und SEIDEL [47], PADDAN 
und GRIFFIN [86], COERMAN [26], GRIFFIN ET AL. [41] und PANJABI ET AL. [90]. 
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Abbildung 3-20: Modell des sitzenden Menschen nach KITAZAKI und GRIFFIN [54] 
Basierend auf dem zwei-dimensionalen Modell von KITAZAKI und GRIFFIN [54] und dem 
detaillierten Modell von PINGEL [96] entwickelte SCHUBE [103] ein Modell des sitzenden 
Menschen mit detaillierter (drei-dimensionaler) Abbildung der Lendenwirbelsäule. Abbildung 
3-21 zeigt das detaillierte Lendenwirbelsäulenmodell von SCHUBE. Es wurden vier der sieben 
Ligamente (ALL, PLL, ISL, SSL) modelliert. Die Bandscheiben wurden jeweils durch vier 
lineare Federn abgebildet. Das Modell war auf Bewegungen in der Sagittalebene, d.h. 
Rotation um die y-Achse, Translation in x- und z-Richtung (Abbildung 2-1) beschränkt und 
wurde zur Untersuchung der Auswirkung von Straßenunebenheiten auf die Belastung der 
Lendenwirbelsäule von LKW-Fahrern verwendet. 
 
Abbildung 3-21: Detailliertes Modell der Lendenwirbelsäule nach SCHUBE [103] 
Ausgehend von einem Starrkörpermodell [21], [94] entwickelte BUCK [22] ein Modell des 
sitzenden Menschen mit detaillierter Abbildung der Lendenwirbelsäule sowie 
Berücksichtigung der Muskulatur im Bereich der Lendenwirbelsäule. Das Modell in 
Abbildung 3-22 war streng anatomieorientiert und konnte in seiner Größe individuell 
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angepasst werden. Das detaillierte Lendenwirbelsäulenmodell hatte lineare 
Materialeigenschaften bis auf die Ligamente, die mit nichtlinearen ein-dimensionalen 
Elementen abgebildet wurden. Die übrigen Körperteile wurden über Starrköper abgebildet. 
Die Bewegungen des Bauchraums wurden, ähnlich wie bei KITAZAKI und GRIFFIN, mit Hilfe 
von viszeralen Massen, die an das Lendenwirbelsäulenmodell gekoppelt sind, simuliert. 
 
Abbildung 3-22: Modell des sitzenden Menschen nach Buck [22] 
Die Modellierung der Muskulatur erfolgte unter der Annahme, dass im Bereich der 
Lendenwirbelsäule insgesamt 18 Muskeln aktiviert werden können. Die Verteilung der Kräfte 
auf die verschiedenen Muskeln erfolgte unter Verwendung eines Optimierungsansatzes, der 
das Modell in jedem Zeitschritt der Berechnung in den Gleichgewichtszustand mit der 
minimalen Quadratsumme der Muskelspannungen setzt. Um den Einfluss der Muskulatur auf 
das System zu ermitteln, wird die Impedanz am Gesäß unter Berücksichtigung der 
Muskulatur und unter Vernachlässigung der Muskulatur (lineares Modell) ermittelt. Aus dem 
Vergleich der beiden Impedanzverläufe wird deutlich, dass der Einfuß der Muskulatur auf den 
hochfrequenten Bereich oberhalb von 7 Hz begrenzt ist. Der numerische Aufwand bei 
Berücksichtigung der Muskulatur steigt jedoch erheblich. 
TNO Automotive haben in dem Programmsystem MADYMO [124] (MAthematical 
DYnamic MOdel) mehrere Starrkörpermodelle von Menschen zur Simulation von 
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Fahrzeuginsassen bei Unfällen entwickelt. Unter anderem ein Modell des so genannten 50%-
Fractile Menschen, der einen durchschnittlichen Menschen abbildet.  
 
Abbildung 3-23: 50%-Fractile Modell aus MADYMO [124] 
Das Modell besteht aus 92 Starrkörpern, die über kinematische Gelenke miteinander 
verbunden sind. Die Außenhülle (Haut) des Modells besteht aus Dreiecks-
Membranelementen, die einen realistischen Kontakt mit der Umgebung (z.B. Sitz, Aufprall 
auf Airbag etc.) ermöglichen. Es werden alle Wirbelköper mit Starrkörpern abgebildet, die 
über Feder-Dämpfer-Systeme miteinander verbunden sind. Mit diesem Modell können unter 
anderem die Relativkräfte zwischen den Wirbeln bei Ganzkörperschwingung untersucht 
werden [127]. 
Das Programmsystem MADYMO basiert, wie andere Programme zur Starrkörpersimulation, 
auf einem expliziten Zeitintegrationsalgorithmus [125]. Hierbei wird die 
Bewegungsdifferentialgleichung nach den Beschleunigungen und nicht wie bei gängigen FE-
Programmen nach den Verschiebungen gelöst. Einzigartig an MADYMO ist die Möglichkeit, 
Teile von Starrkörpermodellen in einer Finiten Elemente Formulierung 
(Weggrößenverfahren) abzubilden. VAN HOOF ET AL. [48] haben in MADYMO ein Finite 
Elemente Modell des 50%-Fractile Mannes entwickelt, das unter anderem alle größeren 
Organe modelliert. Die dynamische Interaktion der Organe wurde über 
Kontaktformulierungen abgebildet. Zur Simulation des Skeletts wurden die Gelenke mit Hilfe 
von kinematischen Gleichungen definiert. Das Modell wurde anhand von Versuchen mit 
Freiwilligen sowie so genannten PMHS-Test (Post Mortem Human Subject) verifiziert. 
Die oben genannten Modelle sind mehr oder weniger in der Lage, das dynamische Verhalten 
des menschlichen Körpers wieder zu geben. Abgesehen von dem Modell von BUCK [22] fehlt 
bei den übrigen Modellen jedoch eine detaillierte Abbildung der Bandscheibe, so dass keine 
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Aussagen über eine Gefährdung in diesem Bereich getroffen werden können. Die 
geometrische Abbildung der Lendenwirbelsäule von BUCK wiederum ist relativ ungenau, da 
sie im Wesentlichen auf den Angaben von TENCER und MAYER [121] beruht. Zudem ist die 
Verifikation des lumbalen Modells von BUCK vage dokumentiert. Die Berücksichtigung 
realitätsnaher Materialgesetze (Visko-Elastizität, Poro-Elastizität) erhöht den numerischen 
Aufwand der Modelle, so dass in den meisten Ganzkörpermodellen weitestgehend lineare 
Materialgesetze verwendet wurden. Dadurch wird die Anwendbarkeit der Modelle auf kleine 
Deformationen beschränkt, bzw. das Spannungs-Dehnungs-Verhalten wird nur approximiert, 
so dass eine realistische Wiedergabe der Beanspruchung des Gewebes nicht möglich ist. 
3.4 Schädigungshyphothesen 
Epidemiologische Studien [12], [13], [15], [29], [66] haben gezeigt, dass 
Ganzkörperschwingungen und Stöße zu Schäden an der Wirbelsäule führen können. Die 
Mechanismen, die zu einer solchen Schädigung führen, sowie die Art der Schädigungen 
können durch solche Studien nicht ermittelt werden. Ethische Gründe verbieten die 
Ermittlung der maximalen Belastbarkeit der Wirbelsäule und ihrer Bestandteile am lebenden 
Menschen. Experimentelle Untersuchungen „in vitro“ können die Belastungsgrenzen nur 
bedingt ermitteln, da die Regeneration des Gewebes durch Stoffwechselprozesse 
vernachlässigt wird. 
ADAMS und DOLAN [3] stellten heraus, dass infolge von reinen statischen 
Kompressionslasten, die Bandscheiben nicht geschädigt werden, sondern es eher zu einem 
Bruch der Endplatten kommt bzw. des Spongiosas. Um eine direkte Schädigung der 
Bandscheibe hervorzurufen, ist eine Kombination aus Kompression und Beugung nach hinten 
oder Torsion notwendig. Es wird davon ausgegangen, dass es infolge 
Ganzkörperschwingungen zu Ermüdungsbrüchen der Wirbelendplatten bzw. des Spongiosas 
kommen kann [67], [101]. Diese Brüche heilen zwar wieder, jedoch entsteht Narbengewebe, 
das eine geringere Durchlässigkeit hat. Dadurch wird der Stoffwechsel der Bandscheibe 
behindert, da er nur über Diffusionsprozesse erfolgen kann und es kommt zu einer 
Degeneration der Bandscheibe. Eine weitere Schädigung der Bandscheibe tritt dadurch auf, 
dass der Nucleus durch einen Endplattenbruch bei Kompression in das Spongiosa ausweicht. 
Hierdurch wölbt sich das Annulusgewebe nach innen und wird zudem stärker belastet. Dies 
kann zu einer gegenseitigen Ablösung der Annuluslamellen führen (Delamination) [2], [34], 
[38]. WILDER und POPE [132] haben herausgefunden, dass Vibrationsbelastungen das 
Kriechverhalten der Bandscheiben verstärken und es zu großen Spitzen des intradiscalen 
Drucks kommt. DUPUIS [29] und MARRAS [67] kamen zu dem Schluss, dass Vibrationen das 
Risiko eines Gewebebruchs der Bandscheiben signifikant vergrößern. 
Die statische Druckfestigkeit der Wirbel [18], [44] sowie ihre Dauerbelastbarkeit [17], [45], 
[59], [74] sind von verschiedenen Autoren untersucht worden. SEIDEL ET AL. [107] 
untersuchen auf Grundlage dieser Daten den schädigenden Einfluss von vertikalen 
Ganzkörperschwingungen. Die Belastungen der Wirbelsäule wurden aus Versuchsergebnissen 
abgeleitet. Es wurden unter anderem Schwellenwerte für eine dauerhaft ertragbare 
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Beschleunigung ermittelt. Sie stellten heraus, dass die Belastbarkeit der Wirbelsäule mit 
steigendem Lebensalter abnimmt und stark abhängig ist von der Körperhaltung und Statur.  
3.5 Tagesdosisverfahren 
Es existieren sowohl nationale (VDI 2057) als auch internationale Richtlinien (ISO 2631) zur 
Bewertung von Ganzkörperschwingungen.: 
„Zweck der Richtlinie [VDI 2057] ist es, ein einheitliches Verfahren zur Beurteilung der 
Einwirkung mechanischer Ganzkörper-Schwingungen auf den Menschen und allgemeine 
Hinweise zur Ermittlung der Beurteilungsgrößen anzugeben.“ [128].  
Hierzu gibt die VDI 2057 Berechnungsverfahren und Grenzwerte zur Bewertung auf den 
Körper wirkender Schwingungen an. Ausgangsgröße ist dabei ein gemessener 
Beschleunigungs-Zeit-Verlauf a(t), der die zu bewertende Schwingungseinwirkung beinhaltet. 
Die gemessene Beschleunigung a(t) wird dann durch einen Filter gewichtet. Die VDI 2057 
gibt hierzu verschiedene Filterfunktionen, abhängig von der Schwingungsrichtung (x, y, z) 
und der Position (Sitzen, Stehen, Liegen) an, in der die Schwingung erfahren wird. In 
Abbildung 3-24 ist der Betrag der Filterfunktion zur Bewertung einer vertikalen 
Beschleunigung im Sitzen dargestellt. Man erkennt eine stärkere Wichtung des 
Frequenzbereiches zwischen 4,5 und 9,5 Hz (Faktor>1,0). Die Filterfunktion beruht auf 
empirischen Daten der Frequenzbewertung. 
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Abbildung 3-24: Wk-Filtervergleich 
In einer frühren Fassung der VDI 2057 von 1987 wurde der Betrag des Filters Wk als 
Stückweise zusammengesetzte Funktion angegeben: 
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Zum Vergleich der Filterfunktionen ist die Filterfunktion von 1987 ebenfalls in Abbildung 
3-24 darstellt. Es fällt auf, dass in der Neufassung von 2002 die Frequenzen größer 4,5 Hz 
stärker gewichtet werden, während der Bereich zwischen 0,1 und 4,5 Hz als weniger kritisch 
angesehen wird. 
Aus dem bewerteten Signal aw(t) wird der Effektivwert awT berechnet. 
(3-9) ( )∫⋅= T
0
2
wwT dttaT
1a  
T gibt hierbei die Messdauer an. Setzt sich die Gesamtschwingungsbelastung aus n 
Abschnitten verschiedener Beschleunigungen zusammen, so berechnet sich der 
energieäquivalente Mittelwert awe aus: 
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Für äquivalente Belastungen 
(3-11) n
2
wn2
2
w21
2
w1 TaTaTa ⋅==⋅=⋅ K  
gilt 
(3-12) wTwe aa = . 
Zur Bestimmung der Gesamtbelastung wird die Beurteilungsbeschleunigung aw(8) (bezogen 
auf eine Beurteilungsdauer von 8 Stunden) errechnet. 
(3-13) 
8h
T
aa ewew(8) ⋅=  
Hierbei ist Te die Einwirkungsdauer der Schwingung. Des Weiteren gibt die Richtlinie 
Grenzwerte zum Schwingungsempfinden sowie einer möglichen Gesundheitsgefährdung an, 
auf die später noch eingegangen wird. 
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4 Modelle zur Erfassung der Visko-Elastizität 
Zeitabhängiges Materialverhalten wie Kriechen, Relaxation und Dissipation von Energie bei 
zyklischen Belastungen (Hysterese) werden unter dem Begriff der Visko-Elastizität 
zusammengefasst. Zahlreiche biologische Gewebe zeichnen sich durch ihr visko-elastisches 
Verhalten aus. Im Bereich der Wirbelsäule sind es Ligamente und Bandscheiben, die 
vornehmlich diese Eigenschaften aufweisen. Auch der knöcherne Wirbelkörper weist visko-
elastisches Materialverhalten auf, das jedoch im Rahmen dieser Arbeit vernachlässigt wird. 
Nachfolgend werden die grundlegenden Begriffe und konstitutiven Gleichungen zur 
Beschreibung der Visko-Elastizität erläutert. 
4.1 Lineare ein-dimensionale Modelle 
Visko-elastisches Materialverhalten kann für ein-dimensionale lineare Werkstoffgesetze mit 
verschiedenen rheologischen Modellen beschrieben werden. Das MAXWELL-Modell 
(Abbildung 4-1) besteht aus einer Feder und einem Dämpfer, die in Reihe geschaltet sind. Es 
ist zur Modellierung von Relaxation gut geeignet. Kriecheigenschaften können nur bedingt 
wiedergegeben werden, da diese in der Regel nichtlinear sind und gegen einen endlichen Wert 
konvergieren. 
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Abbildung 4-1: Maxwell-Modell 
Das VOIGT-Modell besteht aus einer Feder und einem parallel geschalteten Dämpfer 
(Abbildung 4-2). Es kann im Gegensatz zum MAXWELL-Modell nur Kriecheigenschaften 
wiedergeben. 
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Abbildung 4-2: VOIGT-Modell 
Das KELVIN-Modell (Abbildung 4-3) stellt eine Kombination der beiden vorgenannten 
Modelle dar und kann neben Kriechen und Relaxation auch die Hysterese eines Materials 
erfassen. 
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Abbildung 4-3: KELVIN-Modell 
Die allgemeine Formulierung entspricht einem KELVIN-Modell, dem „unendlich viele“ 
MAXWELL-Modelle angefügt wurden (Abbildung 4-4). Für eine vorgegebene Dehnung ε(t) 
ergibt sich die Spannung σ(t) nach der Formel 
(4-1) ( ) ( ) ( )∫ ∂
∂⋅−=
∞−
t
dξ
ξ
ξεξtGtσ . 
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G(t) ist hierbei die Relaxationsfunktion. 
Es werden zwei Anteile der Materialeigenschaft deutlich: Zum einen die in der 
Relaxationsfunktion beschriebene Entfestigung des Materials über die Zeit, zum anderen die 
Abhängigkeit der Spannung von der Deformationsgeschwindigkeit, der Dehnungsrate. 
Die Herleitung der Formel (4-1) soll anhand der folgenden Abbildung durchgeführt werden 
Sie stammt im Wesentlichen aus den Beschreibungen von SIMO und HUGHES [112] sowie von 
FUNG [35]: 
 
Abbildung 4-4: Feder-Dämpfer-Modell 
Wird das dargestellte Feder-Dämpfer Modell mit ε(t) gedehnt, so ergeben sich 
unterschiedliche Spannungen in den einzelnen Komponenten des Modells. Die lineare Feder 
E∞ gibt hierbei den linear-elastischen Anteil wieder, der bei konstanter Dehnung nach 
„unendlicher“ Relaxationszeit verbleibt. 
(4-2) ( ) ( )tεEtσ e ⋅= ∞  
Die Steifigkeit der Feder-Dämpfer-Einheiten Ei-ηi ist abhängig von der Dehnungsgeschwin-
digkeit im Dämpfer. Die Spannungen der einzelnen Komponenten werden durch 
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beschrieben. Hierbei ist ( )tα i  bzw. ( )tα i&  die Dehnung bzw. Dehnungsgeschwindigkeit des 
Dämpfers. Die Gesamtspannung im Modell ergibt sich dann zu 
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Aus Gleichung (4-3) ergibt sich eine Differentialgleichung für ( )tα i&  
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gelöst werden kann: 
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Eingesetzt in Gleichung (4-4) führt dies zu 
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mit 
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4.2 Nichtlineare ein-dimensionale Modelle 
Für nichtlinear-elastische Materialien empfiehlt sich eine etwas andere Formulierung [112]. 
Ausgangspunkt ist hierbei die in den Federn gespeicherte Energie des Systems. Für ein-
dimensionale, linear-elastische Systeme berechnet sich diese zu 
(4-13) ( ) ( ) ( )tεEtε
2
1εW 0
0 ⋅⋅= . 
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Mit den Umformulierungen 
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ergeben sich die Gleichungen (4-3), (4-6) und (4-8) zu 
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und man erhält  
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mit der normierten Relaxationsfunktion 
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Diese Formulierung ist allgemein gültig und lässt sich auf nichtlineare Materialien anwenden. 
Für mehr-dimensionale Systeme muss bei der Energieformulierung zwischen deviatorischer 
und volumetrischer Energie unterschieden werden. Hierzu sei jedoch auf die Literatur [112] 
verwiesen. 
4.3 Betrachtungen im Frequenzbereich 
In den vorangegangenen Abschnitten wurde die Spannung als Funktion der Zeit beschrieben. 
Für dynamische Untersuchungen sollten auch die Eigenschaften des visko-elastischen 
Modells im Frequenzbereich untersucht werden [35]. 
Für eine harmonische Anregung lassen sich die Spannungen und Dehnungen linearer Systeme 
als periodische Funktionen 
(4-18) 
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beschreiben. Bildet man den Quotienten 
(4-19) 
0
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ε
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ergibt sich mit (4-1) 
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Mit Hilfe der zweifachen Substitution (t-ξ)=s und s=t und Einsetzen der Gleichung (4-17) 
erhält man: 
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mit |M| als komplexer Steifigkeit und der internen Dämpfung 
(4-22) ( ) ( )
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Für das KELVIN-Modell ist N=1 und die Gleichungen (4-21) und (4-22) ergeben sich zu 
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Man erkennt, dass für 
(4-24) 
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die Dämpfung maximal wird und die Steifigkeit den größten Anstieg erfährt (Abbildung 4-5). 
Dies bedeutet, dass für einen kleinen Frequenzbereich Energie dissipiert wird und dem 
entsprechend für zyklische Belastungen eine Hysterese auftritt. 
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Abbildung 4-5: Komplexe Steifigkeit |M| und Dämpfung tan(δ) 
Oftmals zeigt sich jedoch in Versuchen, dass visko-elastische Materialien Energie über ein 
breites Band von Frequenzen dissipieren. FUNG [35] führt daher ein kontinuierliches 
Spektrum S(τ) ein. Die Relaxationsfunktion lässt sich dann in Abhängigkeit von S(τ) 
ausdrücken: 
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Die Funktion S(τ) wird bereichsweise in den Grenzen τ1 und τ2 definiert. FUNG beschreibt 
S(τ) mit: 
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Abbildung 4-6: Dämpfung und Realteil der Steifigkeit (Real(M)) nach FUNG 
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Die daraus sich ergebenden komplexe Steifigkeit und Dämpfung sind in Abbildung 4-6 
dargestellt. Man erkennt deutlich das gegenüber Abbildung 4-5 verbreiterte Frequenzband der 
Dämpfung. 
Die Vorteile dieses Ansatzes sind, dass er durch sehr wenige Parameter (τ1, τ2, und c bzw. c1 
und c2) gesteuert wird und man ein kontinuierliches Dämpfungsspektrum erhält. Aus 
Versuchen kann jedoch in der Regel die Relaxationsfunktion nicht direkt bestimmt werden. 
Die Parameter können daher nur durch einen Vergleich der gemessenen mit den berechneten 
Spannungen ermittelt werden. Hierzu muss Gleichung (4-25) in (4-1) eingesetzt und gelöst 
werden. Der numerische Aufwand hierfür ist jedoch relativ hoch, was einen großen Nachteil 
dieses Verfahrens darstellt. 
Alternativ zu einem kontinuierlichen Spektrum ergeben die Gleichungen (4-21) und (4-22) 
mit steigender Anzahl N von Feder-Dämpfer-Einheiten (Abbildung 4-4) ein mehr oder 
weniger kontinuierliches Dämpfungsspektrum und die Relaxationsfunktion nimmt die Form 
der Gleichung (4-12) an. Die Gleichungen der komplexen Steifigkeit |M| und der inneren 
Reibung tan(δ) ergeben sich dann zu 
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Die Anzahl der zu bestimmenden Parameter P steigt dem entsprechend 
(4-29) N21P ⋅+= . 
Dies stellt einen erheblichen Nachteil der Methode da. Ein Vorteil ist jedoch, dass die in 
Versuchen ermittelten Spannungen leichter mit Berechnungen verglichen werden können. 
4.4 Numerische Umsetzung 
Für die numerische Umsetzung der Gleichung (4-1) schlägt SIMO [112] folgendes Vorgehen 
vor: 
Durch einsetzen von (4-17) in (4-16) ergibt sich : 
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Definiert man 
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Während das erste Integral direkt lösbar ist, muss das Integral der Hilfsfunktion hi(t) rekursiv 
gelöst werden. Wir betrachten den Zeitpunkt tn+1=tn+∆t. Dann ergibt sich der Wert der 
Hilfsfunktion zu 
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Mit einigen Umformungen ergibt sich 
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Die zweimalige Anwendung des Mittelwertsatzes (der Integral- und der Differentialrechnung) 
ergibt 
(4-36) 
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und damit 
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Sind also für einen beliebigen Zeitpunkt tn die Werte von hi(tn) bekannt und lässt sich eine 
Funktion s0(t) zur Beschreibung des Spannungs-Dehnungs-Verhaltens angeben, so berechnet 
sich die Spannung im Zeitpunkt tn+1 mit 
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Nach einigen Umformungen ergibt sich 
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Analog lässt sich die tangentiale Steifigkeit 
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ebenfalls rekursiv bestimmen 
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Auf diese Weise lässt sich nichtlinear visko-elastisches Materialverhalten für ein-
dimensionale Elemente beschreiben. 
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5 Modellierung der Lendenwirbelsäule 
Zur Untersuchung der mechanischen Abläufe in der menschlichen Wirbelsäule sind 
numerische Modelle unerlässlich. Zum einen schränken methodische und ethische Probleme 
Versuche „in vivo“ zum Verständnis der mechanischen Abläufe stark ein, zum anderen sind 
Versuche mit lebenden Personen oder auch Kadavermaterial mit erheblichen Kosten 
verbunden. Die Methode der Finiten Elemente (FEM) erlaubt eine realitätsnahe 
Modellierung der menschlichen Anatomie und mit geeigneten Materialmodellen lässt sich das 
komplexe Verhalten des Gewebes abbilden. Im Folgenden wird die Entwicklung eines 
detaillierten Modells der lumbalen Wirbelsäule wiedergegeben. Ausgehend von dem Modell 
eines Bewegungselementes werden zunächst verschiedene Materialmodelle zur Abbildung des 
mechanischen Verhaltens vorgestellt, deren Parameter mit Hilfe von Vergleichsrechnungen 
bestimmt werden. Die Geometrie der Lendenwirbelsäule wird anhand von Messwerten aus 
der Literatur aus einem Modell des Wirbels L4 entwickelt. 
5.1 FE-Modell eines zweisegmentalen Bewegungselementes 
Das verwendete Modell basiert auf einem Datensatz von T. SMIT [116], der im Internet 
erhältlich ist [1]. Dieser Datensatz enthält unter anderem ein Modell des Wirbels L4, das auf 
einem CT-Scan basiert. Der Scan stammt von einem 44-jährigen Mann ohne pathologischen 
Befund. Außerdem enthält das Modell eine Diskretisierung der Bandscheibe und aller 
Ligamente. 
In dieser Arbeit wird das Modell von SMIT in folgenden Punkten verbessert, um eine 
realistischere Abbildung des Bewegungselementes zu erhalten: 
• Der Wirbelkörper wird in zwei Bereiche für Spongiosa und Kompakta unterteilt. 
Der innen liegende schwammartige Knochen – das Spongiosa – hat aufgrund seiner 
Porosität eine wesentlich geringere Steifigkeit als die außen liegende, etwa 1,0 mm 
dicke Schicht des Kompakta. Belastungen werden daher im Wesentlichen über das 
Kompakta weitergeleitet. 
• Das Modell wird um eine volumenhafte Abbildung der knorpeligen Endplatte ergänzt. 
In Abbildung 5-1 ist die Modellierung der Bandscheibe mittels eines Kompositären Ansatzes 
dargestellt. Die Endplatten, der Nucleus und die Annulusgrundsubstanz werden jeweils mit 
Acht-Knoten Volumenelementen abgebildet. Die kollagenen Fasern werden in vier einzelnen 
Schichten (Layern) durch druckweiche ein-dimensionale Elemente modelliert. Die ein-
dimensionalen Elemente sind kreuzweise angeordnet; ihre Orientierung entspricht der 
Faserneigung im Annulus von etwa 30°. Die Steifigkeit der Fasern nimmt von innen nach 
außen zu, womit die unterschiedliche Konzentration der kollagenen Fasern im Annulus 
abgebildet wird [16]. Der Volumenanteil der Annulusfasern beträgt 16% des gesamten 
Annulusvolumens [108], [117]. Dieser Kompositäre Modellansatz ermöglicht eine detaillierte 
und realistische Wiedergabe des Materialverhaltens der Bandscheibe. Er hat gegenüber 
anderen Modellierungen, z.B. mit Hilfe der Theorie für faserverstärkte Kontinua [31], den 
Vorteil, dass der numerische Aufwand gering ist [111] (Abschnitt 3.2.2). 
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Abbildung 5-1: Kompositärer Ansatz 
Der Wirbelkörper besteht ebenfalls aus Volumenelementen. Im Bereich der Gelenkfortsätze 
werden flächige Kontaktelemente verwendet, um die Wirkung des Facettengelenks zu 
simulieren. Zur Verbesserung der Konvergenz werden hier Kontaktelemente mit 
quadratischen Verschiebungsansätzen gewählt. Für Parameterstudien wird der Wirbel L4 
anhand der Geometriedaten von SMIT [116] nach oben kopiert. Man erhält ein 
Bewegungselement L3/L4. Die Unterschiede der Wirbelgeometrie werden hierbei zunächst 
vernachlässigt. Im Gegensatz zu dem Modell von SMIT wird die Knorpelschicht im 
Facettengelenk ebenfalls vernachlässigt. Eine Berücksichtigung würde den numerischen 
Aufwand unnötig vergrößern. Die Knorpelschicht im Facettengelenk ist gegenüber den 
Gelenkknochen sehr weich und hat daher auf die Steifigkeit des Gelenks nur geringen 
Einfluss. 
 
Abbildung 5-2: Modell eines L3/L4 Bewegungselementes 
5.2 Materialgesetze 
Die Entwicklung der Modelle erfolgt in mehreren Schritten. Zunächst werden lineare 
Materialgesetze für alle Bestandteile eines Bewegungselements verwendet. In nächsten 
Schritt wird das Modell um nichtlineare Materialgesetze für die Ligamente sowie die 
Kompakta 
Spongiosa 
Annulus 
Nucleus 
Endplatte 
Ligamente 
Posteriore 
Elemente 
Facetten- 
gelenk 
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Grundsubstanz Nucleus kollagene Fasern 
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Annulusfasern erweitert. Das zeitabhängige Verhalten der Bandscheiben wird schließlich 
durch visko-elastische Materialgesetze für Nucleus, Annulusgrundsubstanz und 
Annulusfasern modelliert. Die Materialparameter werden zunächst der Literatur entnommen 
und anhand von Vergleichsrechungen kalibriert. 
5.2.1 Lineares Modell 
Für eine erste Parameterstudie wird ein weitgehend lineares Materialverhalten angenommen. 
Nichtlinearitäten gehen in die Abbildung der Ligamente und der Annulusfasern als 
druckweiche Stabelemente und in der Modellierung des Facettengelenks mit Hilfe einer 
Oberflächen-Kontaktmodellierung ein. Des Weiteren wird geometrische Nichtlinearität 
(große Deformationen) berücksichtigt. Der Nucleus wird aufgrund seines hohen 
Wassergehaltes in den meisten numerischen Modellen als inkompressible Flüssigkeit 
modelliert. Inkompressibilität bedeutet, dass das Verhältnis von Kompressions- zu 
Schubmodul in etwa 10.000 erreicht [72], was einer Querkontraktionszahl von ν=0,499951 
nach dem HOOK’schen Gesetz entspricht. Für übliche Material- und Elementformulierungen 
treten bei Querkontraktionszahlen dieser Größenordnung numerische Probleme auf. Analog 
zu SMIT [117] wird deshalb ein MOONEY-RIVLIN Materialgesetz verwendet, da dies für 
inkompressible Materialien geeignet ist. Das hier verwendete MOONEY-RIVLIN-Gesetz wird 
mit drei Parametern d, c10 und c01 gesteuert. Die Dehnungsenergie für dieses Material ergibt 
sich zu 
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I1 und I2 sind hierbei die erste und zweite Invariante der deviatorischen Dehnung und J ist die 
Determinante des Deformationsgradienten. K und G bezeichnen jeweils den Kompressions- 
bzw. Schubmodul. Eine Vergleichsrechnung der Versuche von IATRIDIS ET AL. [50] 
(Abschnitt 3.2.2) ergibt für das Materialgesetz folgende Parameter: 
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Wegen der zu erwartenden großen Verzerrungen wurde zur Formulierung des elastischen 
Potentials der Annulusgrundsubstanz sowie der Endplatten ein Neo-HOOKE Materialgesetz 
verwendet: 
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Die Parameter G, K, I1, J, haben hierbei die gleiche Bedeutung wie beim MOONEY-RIVLIN-
Gesetz. Die Querdehnzahl der Grundsubstanz wurde anhand von Literaturangaben zu ν=0,45 
gewählt. Eine Vergleichsrechnung der Versuche von BEST ET AL. [10] ergab folgende Werte 
für die Steifigkeit der Grundsubstanz: 
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Die Versuche von BEST ET AL. [10] werden in Abschnitt 5.2.3 näher erläutert. 
Die Materialparameter der knöchernen Teile sowie der Endplatten sind der Literatur des 
Abschnitts 3.2 entnommen und werden im Rahmen der Kalibrierung nicht verändert. Die 
Materialparameter der Volumenelemente sind in Tabelle 5-1 wiedergegeben. 
Tabelle 5-1: Steifigkeiten des linearen Modells 
Bereich E-Modul[MN/m²] Querdehnzahl
Kompakta 
[31], [63], [64] 
Exx=11300
Eyy=11300
Ezz=22000
νxy=0,484 
νxz=0,203 
νyz=0,203 
Spongiosa 
[31], [63], [64] 
Exx=140 
Eyy=140 
Ezz=200 
νxy=0,45 
νxz=0,315 
νyz=0,315 
Posteriore Elemente 
[38], [53], [109] [110], [111] 3500 0,25 
Knorpelige Endplatte 
[31], [63], [64] 23,8 0,40 
Nucleus 36,72·10-3 0,49996 
Annulus Grundsubstanz 1,888 0,45 
In Tabelle 5-2 sind die Materialparameter der druckweichen ein-dimensionalen Elemente 
angegeben. Diese sind auch zunächst der Literatur entnommen und werden anhand von 
Vergleichsrechnungen von Versuchen an Bewegungselementen (siehe nächster Abschnitt) 
angepasst. Die Faktoren zur Anpassung sind ebenfalls in Tabelle 5-2 dargestellt. Die teilweise 
erheblichen Abweichungen der Materialwerte aus der Literatur zu den neu ermittelten Werten 
sind zum einen durch die großem Streubereiche der Materialwerte zu begründen. Zum 
anderen ist ein Bewegungselement rein mechanisch gesehen stark redundant, so dass die 
Veränderung der Materialeigenschaften eines Teils das Kraft-Verformungs-Verhalten des 
gesamten Elementes unter Umständen stark beeinflusst. Eine Veränderung der Steifigkeit des 
Spongiosa oder der Annulusgrundsubstanz beispielsweise kann das Last-Verformungs-
Verhalten derart beeinflussen, dass die Parameter anderer Teile geändert werden müssen, um 
Materialgesetze 51 
 
gute Übereinstimmung mit experimentellen Ergebnissen zu erzielen. Da die gewählten 
Parameter aus unterschiedlichen Literaturstellen stammen, waren Veränderungen notwendig. 
Tabelle 5-2: Steifigkeiten des linearen Modells 
Element E-Modul[MN/m²]
Fläche
[mm²]
Layer 1 [117] 550·0,5 0,5 
Layer 2 [117] 485·0,5 0,39 
Layer 3 [117] 420·0,5 0,29 
Layer 4 [117] 360·0,5 0,21 
 (ALL) [53], [117] 7,8·8,0 64,0 
(PLL) [53], [117] 10,0·1,0 20,0 
 (FL) [53], [117] 15,0·0,4 40,0 
 (TL) [53], [117] 10,0·1,0 1,8·2 
 (CL) [53], [117] 7,5·10,0 30,0·2
 (ISL) [53], [117] 10,0·0,2 40,0 
 (SSL) [53], [117] 8,0·0,2 30,0 
5.2.1.1 Verifikation 
Die Verifikation der Materialparameter erfolgt mit Hilfe von Versuchen, die an 
Bewegungselementen durchgeführt wurden. Das Berechnungsmodell ist hierbei das in 
Abschnitt 5.1 beschriebene Modell eines L3/L4 Bewegungselements. 
 
Abbildung 5-3: Berechnungsmodell mit Lastplatte 
Die in Abbildung 5-3 dargestellte biegesteife Lastplatte wurde eingeführt, um eine horizontale 
Bezugsebene zur Aufbringung der Lasten zu erzeugen. 
Die in Abschnitt 5.2.1 in Tabelle 5-1 und Tabelle 5-2 dargestellten Materialparameter werden 
durch Vergleichsrechungen der Versuche von MCGLASHEN [71] verifiziert. MCGLASHEN 
verwendete in seinen Versuchen L5/S1 Bewegungselemente, bei denen das Ilio-Lumbale und 
das transversale Ligament sowie Fett-, Muskel- und sonstiges Gewebe entfernt wurden. Alle 
Lastplatte 
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übrigen Ligamente und Bestandteile des Bewegungselementes blieben intakt. Die Lasten 
wurden bei MCGLASHEN dergestalt aufgebracht, dass die Resultierende in der Mitte der 
unteren Endplatte des oberen Wirbels wirkte (Punkt 0 in Abbildung 5-4). In dem 
Berechnungsmodell erfolgte die Lastaufbringung stets auf der Lastplatte, so dass zusätzliche 
Rand- und Auflagerbedingungen geschaffen werden mussten, um unerwünschte 
Bewegungsanteile zu unterdrücken. 
 
Abbildung 5-4: Versuchsaufbau nach McGlashen [71] 
Die Ergebnisse der Vergleichrechnungen werden zusammen mit den Berechnungen unter 
Verwendung nichtlinearer Materialgesetze für Ligamente und Annulusfasern (Abschnitt 
5.2.2) im folgenden Abschnitt zusammengefasst. 
5.2.2 Nichtlineares Modell 
Nichtlineares Spannungs-Dehnungs-Verhalten ist vor allem bei den Ligamenten zu 
beobachten und ist von zahlreichen Autoren untersucht worden (Abschnitt 3.2.3). Ein 
Vergleich der Ergebnisse von Kraft-Dehnungs-Beziehungen für das Ligamentum 
Longitudinale Posteriore (PLL) [84], [97], [53], [24], [110], [96] in Abbildung 5-5 zeigt 
deutlich die erheblichen Streuungen in den gemessenen Werten. 
Acryl-Zement 
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Abbildung 5-5: Kraft-Dehnungs-Beziehung des Ligaments PLL 
Für das hier untersuchte Modell werden die Kraft-Dehnungs-Linien von PINGEL [96] 
übernommen, die in Abbildung 5-6 dargestellt sind. 
 
Abbildung 5-6: Kraft-Dehnungs-Beziehung der Ligamente nach PINGEL [96] 
Für das Ligamentum Transversale (TL) wurde die Spannungs-Dehnungs-Linie von SHIRAZI-
ADL [110] mit dem angegebenen Querschnitt umgerechnet und verwendet.  
Zur mathematischen Beschreibung der Kraft-Dehnungs-Linien wird der Ansatz über eine 
Exponentialfunktion von NOLTE [84] verwendet, die auf der Dehnungsachse verschoben wird, 
um die neutrale Zone abzubilden (Abschnitt 3.2.3). Der verwendete Funktionsansatz lautet für 
alle Ligamente 
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(5-5) ( )( )1eAF CεB −⋅= −⋅ . 
Die gewählten Parameter sind in Tabelle 5-3 aufgeführt. 
Tabelle 5-3: Verwendete Parameter für die Ligamente 
 ALL PLL FL TL CL ISL SSL 
A 11,92*3,6 7,74*0,6 2,34*0,67 15,23*0,5 1,73*0,5 5,47*1,0 22,22*1,0 
B 36,0 45,69 28,75 10,67 29,45 16,39 9,59 
C 0,0 0,07 0,15 0,1 0,05 0,152 0,152 
Die Skalierung der Ligamentsteifigkeit erfolgte ebenfalls durch Vergleichsrechnungen zu 
Versuchen an Bewegungselementen. Die ermittelten Faktoren sind in Tabelle 5-3 angegeben. 
Die verwendeten Kraft-Dehnungs-Linien der Ligamente sind in Abbildung 5-7 dargestellt. 
Die Querschnittswerte entsprechen denen in Tabelle 5-2. 
0
100
200
300
400
500
600
0% 5% 10% 15% 20% 25% 30% 35% 40%
Dehnung [%]
K
ra
ft 
[N
]
ALL PLL LF CL ISL SSL TL  
Abbildung 5-7: Verwendete Kraft-Dehnungsbeziehungen der Ligamente 
Ein Vergleich mit den Werten von WHITE und PANJABI [131] aus Tabelle 3-8 zeigt 
weitestgehend gute Übereinstimmungen. Lediglich das Ligamentum Longitudinale Anteriore 
(ALL) wird steifer abgebildet. Die übrigen Ligamente liegen im Streubereich der in Tabelle 
3-8 angegebenen Werte. 
Das nichtlineare Verhalten des Annulus Fibrosus kann im Kompositären Ansatz maßgeblich 
durch ein nichtlineares Verhalten der kollagenen Fasern gesteuert werden. Da die 
Annulusfasern visko-elastische Eigenschaften besitzen, müssen Versuche zur Bestimmung 
ihres elastischen Verhaltens mit extrem kleinen Belastungsgeschwindigkeiten durchgeführt 
werden, um visko-elastische Effekte zu unterdrücken. Dies führt bei biologischen Geweben 
zu Problemen, da diese mit verändertem Wassergehalt ihre mechanischen Eigenschaften 
ändern, was die Versuchsergebnisse über die Zeit beeinflusst. Eine weitere Schwierigkeit bei 
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der Ermittlung der mechanischen Eigenschaften der Annulusfasern ist die Tatsache, dass 
aufgrund ihrer geringen Größe und ihrer Einbindung in die Annulusmatrix keine direkten 
Versuche an den Fasern selbst durchgeführt werden können. 
Wie in Abschnitt 3.2.2 beschrieben, kann das Spannungs-Dehnungs-Verhalten der 
Annulusfasern aus Versuchen an Sehnen von Rattenschwänzen abgeleitet werden, da diese 
genauso wie die Annulusfasern aus Kollagenen bestehen. In dieser Arbeit wird auf die 
Versuche von SANJEEVI ET AL. [102] sowie HAUT und LITTLE [46] zur Bestimmung des 
Spannungs-Dehnungs-Verhaltens der Annulusfasern zurückgegriffen. 
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Abbildung 5-8: Quasistatische Spannungs-Dehnungs-Linie der kollagenen Fasern 
Abbildung 5-8 zeigt die in den Versuchen ermittelten Kurven und dazu die von SHIRAZI-ADL 
[110] verwendete Beziehung sowie die neu angepasste Kurve (FIT). Aus den Versuchen von 
HAUT und LITTLE [46] wurde die ermittelte Spannungs-Dehnungs-Linie für eine 
Dehnungsgeschwindigkeit von 1,1 %/Min. verwendet. SANJEEVI ET AL. [102] geben 
quasistatische Spannungs-Dehnungs-Linien für Probenlängen von 1,0 cm und 10,0 cm an. Die 
hier verwendete Spannungs-Dehnungs-Beziehung ist stückweise zusammengesetzt. Für den 
unteren, verfestigenden Teil wurde ein Ansatz der Form 
(5-6) ( ) BεAεσ ⋅=  
analog zu HAUT und LITTLE [46] gewählt. Der obere, erweichende Teil soll dem Ansatz 
(5-7) ( ) ( ) DεlnCεσ +⋅=  
genügen. Aus der Forderung nach Stetigkeit und, zur Berechnung der Steifigkeit, stetiger 
Differenzierbarkeit in einem Punkt σ(ε0) ergibt sich: 
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Die minimale Dehnungsgeschwindigkeit eines Zugversuchs bei HAUT und LITTLE 
(1,1 %/Min.) wird als ausreichend klein angesehen (vgl. EBARA ET AL. [30] 0,6 %/Min), um 
visko-elastische Effekte zu unterdrücken. Die von HAUT und LITTLE [46] ermittelten Werte 
(A=1,87 N/mm² und B=2,07) werden daher übernommen. Die Dehnung ε0 beim Übergang 
der beiden Teile der Spannungsfunktion wird zu ε0=3,0 % festgelegt. 
Mit den Querschnittswerten aus Tabelle 5-2 und einer Staffelung der Steifigkeiten nach SMIT 
[117], ergeben sich für die einzelnen Schichten des Annulus Fibrosus die in Abbildung 5-9 
dargestellten Last-Dehnungs-Kurven. 
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Abbildung 5-9: Kraft-Dehnungs-Beziehung der Annulusfasern 
5.2.2.1 Verifikation 
Die Verifikation der nichtlinearen Materialgesetze erfolgt ebenfalls anhand der Versuche von 
MCGLASHEN (Abschnitt 5.2.1.1). Nachfolgend sind die Ergebnisse der Vergleichsrechnungen 
für das lineare und das nichtlineare Modell zusammengestellt. Neben den Ergebnissen von 
MCGLASHEN sind auch die Kraft-Verschiebungs-Kurven weiterer Autoren (BERKSON ET AL. 
[8], BROWN ET AL. [20], KIM ET AL. [53], LAVASTE ET AL. [60], MILLER ET AL. [75], 
NACHEMSON ET AL. [79], SCHULTZ ET AL. [105], TENCER und MAYER [121], WILKE ET AL. 
[133]) dargestellt.  
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Es wurden im Einzelnen die Lastfälle 
• Kompression, Lastrichtung kranial-kaudal, 
• Extension, negatives Moment um die y-Achse (siehe Abbildung 2-1), entspricht 
Rückbeugung, 
• Flexion, positives Moment um die y-Achse, entspricht Vorbeugung, 
• Laterale Biegung, Moment um die x-Achse, 
• Torsion, Moment um die z-Achse, 
• Posteriorer Schub, Kraft in ventral-dorsaler Richtung, 
• Anteriorer Schub, Kraft in dorsal- ventraler Richtung, 
• Lateraler Schub, Kraft in y-Richtung, 
untersucht. Es zeigt sich eine gute Übereinstimmung mit den in der Literatur angegebenen 
Werten. Deutlich werden jedoch auch Abweichungen der verschiedenen Versuchsergebnisse 
untereinander. 
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Abbildung 5-10: Vergleichsrechnung lineares und nichtlineares Modell, Kompression 
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Abbildung 5-11: Vergleichsrechnung lineares und nichtlineares Modell, Extension 
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Abbildung 5-12: Vergleichsrechnung lineares und nichtlineares Modell, Flexion 
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Abbildung 5-13: Vergleichsrechnung lineares und nichtlineares Modell, laterale Biegung 
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Abbildung 5-14: Vergleichsrechnung lineares und nichtlineares Modell, Torsion 
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Abbildung 5-15: Vergleichsrechnung lineares und nichtlineares Modell, posteriorer Schub 
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Abbildung 5-16: Vergleichsrechnung lineares und nichtlineares Modell, anteriorer Schub 
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Abbildung 5-17: Vergleichsrechnung lineares und nichtlineares Modell, lateraler Schub 
Mit Hilfe linearer Materialgesetze lassen sich die mechanischen Eigenschaften nur 
näherungsweise abbilden. Physikalische Nichtlinearitäten sind insbesondere bei den 
Ligamenten sowie der Modellierung der Annulusmaterialien und des Nucleus vorhanden. Die 
Steifigkeit der knöchernen Teile ist gegenüber den Geweben der Bandscheibe so groß, dass 
hier auftretende Nichtlinearitäten vernachlässigt werden können. Die Last-Verformungs-
Kurven in Abbildung 5-10 bis Abbildung 5-17 zeigen sehr gute bis befriedigende 
Übereinstimmung mit den verglichenen Kurven aus der Literatur. Die Bedeutung der 
Nichtlinearität ist insbesondere in den Lastfällen Flexion (Abbildung 5-12), Torsion 
(Abbildung 5-14) und lateraler Schub (Abbildung 5-17) zu beobachten, da dort im Vergleich 
zu dem linearen Modell, die Steifigkeit sprunghaft ansteigt. Die Wirbelgelenke beeinflussen, 
jedenfalls für den hier untersuchten Bewegungsbereich, das Last-Verformungs-Verhalten 
lediglich im Lastfall anteriorer Schub (Abbildung 5-16). Das lineare Modell ist in fast allen 
Lastfällen (bis auf lateralem Schub) steifer als das nichtlineare Modell, dessen Steifigkeit erst 
mit zunehmender Verformung anwächst, so dass gerade im Bereich kleiner Lasten größere 
Verformungen zugelassen werden. Wenn auch beide Materialmodelle (linear und nichtlinear) 
das Kraft-Verformungs-Verhalten eines Bewegungselementes gut wiedergeben, so ist das 
nichtlineare Materialmodell für eine realitätsnahe Wiedergabe besser geeignet. 
5.2.3 Visko-elastisches Modell 
Visko-elastisches Verhalten wurde von verschiedenen Autoren untersucht (Abschnitt 3.2). In 
dem hier verwendeten Modell stehen die visko-elastischen Eigenschaften der Bandscheibe, 
also des Nucleus, der Annulusfasern und der Annulusmatrix, im Vordergrund. Zur 
Berücksichtigung der Visko-Elastizität der Ligamente liegen nur wenige Versuchsergebnisse 
vor. Daher wird auf eine Modellierung dieses Effektes verzichtet. 
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In Abschnitt 4.4 wurde auf die numerische Umsetzung visko-elastischer Stoffgesetze 
eingegangen. Dort wurde erläutert, dass die hier verwendete Formulierung durch die 
Parameter γ∞, γi und τi gesteuert wird. Aus Gleichung (4-5) folgt weiterhin: 
(5-9) ∑−=
=∞
N
1i
iγ1,0γ . 
Die Ermittlung dieser Parameter erfolgt anhand von Versuchen, die mit Hilfe der Angaben in 
der entsprechenden Literatur numerisch simuliert wurden. Die Ergebnisse der Simulation 
werden dann mit den dokumentierten Versuchsergebnissen verglichen und die Parameter γi 
und τi so angepasst, dass möglichst gute Übereinstimmungen erreicht werden. 
Die visko-elastischen Parameter des Nucleus werden anhand der Versuche von IATRIDIS ET 
AL. [50] ermittelt. Hierbei wurde auf Proben von Nucleusgewebe in einer 
Kompressionskammer eine Torsionsverformung mit unterschiedliche Geschwindigkeiten 
(0,05 rad/s; 0,10 rad/s; 0,15 rad/s) aufgebracht. Nach 0,015 s wurden die Verformungen 
konstant gehalten und der Abfall der Spannungen über die Zeit (Relaxation) wurde gemessen. 
Abbildung 5-18 zeigt die Ergebnisse von IATRIDIS ET AL. [50] sowie die von 
Vergleichsrechnungen. Durch Variation der visko-elastischen Parameter konnte eine gute 
Übereinstimmung erzielt werden. 
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Abbildung 5-18: Versuche nach IATRIDIS ET AL. [49] 
Wegen der Inkompressibilität des Nucleus sind für die Visko-Elastizität nur die 
deviatorischen Anteile von Bedeutung. Die ermittelten Parameter γi und τi sind in der 
nachfolgenden Tabelle aufgeführt. 
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Tabelle 5-4: Visko-elastische Parameter für den Nucleus 
i 1 2 3 4 
γi 0,44791 0,24014 0,14717 0,10375
τi 0,07837 0,63663 13,0067 267,655
Die Verwendung eines äquivalenten linearen Werkstoffgesetzes lässt eine Untersuchung nach 
Abschnitt 4.3 zu, in dem visko-elastisches Verhalten im Frequenzbereich beschrieben wurde. 
Das Einsetzen der ermittelten Parameter aus Tabelle 5-4 in die Formeln (4-21) für die 
komplexe Steifigkeit und (4-22) für die komplexe Dämpfung ergibt die in Abbildung 5-19 
dargestellten Verläufe. 
 
Abbildung 5-19: Steifigkeit und innere Dämpfung des Nucleus 
Man erkennt, dass die maximale Dämpfung zwischen den Kreisfrequenzen ω=2·10-3 rad/s und 
10 rad/s auftritt, was einem Bereich von 0,00032 bis 1,6 Hz entspricht. 
IATRIDIS ET AL. [50] ermitteln die Relaxationsfunktion analog zur Gleichung (4-25) mit einem 
Ansatz für das Dämpfungsspektrum S(τ): 
(5-10) ( )
⎪⎩
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⎧
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τττ,
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c
τS  
In der nachfolgenden Abbildung 5-20 sind die von IATRIDIS ET AL. und die hier ermittelte 
Relaxationsfunktionen gegenübergestellt. 
|M| 
tan(δ) 
ω [rad/s] 
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Abbildung 5-20: Relaxationsfunktion des Nucleus 
Es zeigt sich, dass die neue Relaxationsfunktion weniger schnell gegen den endlichen Wert 
konvergiert. Das bedeutet, dass nach dem hier ermittelten Materialgesetz der Nucleus 
langsamer seine Spannungen bei konstanter Verformung abbaut. 
Für die visko-elastische Formulierung der Annulusfasern wird die quasi statische Spannungs-
Dehnungs-Linie aus dem vorangegangen Abschnitt (Gleichung (5-8)) übernommen. Aus (5-8) 
ergibt sich das elastische Potential zu 
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und die tangentiale Steifigkeit zu 
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Es wird angenommen, dass die Annulusfasern inkompressibel sind, d.h. ihr Volumen konstant 
bleibt und eine rein deviatorische Dehnung vorliegt. Die visko-elastischen Eigenschaften der 
Annulusfasern wurden mit Hilfe der Versuchsergebnisse von HAUT und LITTLE [46] und 
SANJEEVI ET AL. [102] bestimmt. 
SANJEEVI ET AL. haben, ähnlich wie IATRIDIS ET AL., das Relaxationsverhalten der Fasern 
untersucht. Hierzu wurden Proben in einem Zugversuch mit 50%/min gedehnt, die 
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Verformung konstant gehalten und der Abfall der Spannungen über die Zeit gemessen. In 
Abbildung 5-21 sind zwei Versuche mit unterschiedlichen Grenzdehnungen (5% und 10%) 
von SANJEEVI ET AL. und die jeweiligen Vergleichsrechnungen zur Anpassung der visko-
elastischen Parameter dargestellt. Um die beiden Versuche vergleichen zu können, wurden die 
Spannungs-Zeit-Verläufe normiert. Es zeigt sich, dass die Spannungen nach dem neu 
ermittelten Gesetz gegen einen größeren Wert konvergieren als in den Versuchsergebnissen. 
Dennoch ist die Übereinstimmung als gut zu bewerten. 
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Abbildung 5-21: Vergleichsrechnung nach SANJEEVI [102] 
HAUT und LITTLE haben zyklische Zugversuche mit verschiedenen 
Dehnungsgeschwindigkeiten zur Bestimmung eines visko-elastischen Materialgesetzes 
durchgeführt. Mit Hilfe der Versuche wurde eine visko-elastische Spannungs-Dehnungs-
Beziehung hergeleitet. Sie lautet für den Belastungsast 
(5-13) ( ) ( )[ ] 12232222 tt,ttlnt2 βEµ2 tβEtσ ≤⋅−⋅⋅⋅+⋅⋅=  
und für den Entlastungsast 
(5-14) ( ) ( )[ ]
( ) ( )[ ]{ } 1111
2
2
32
222
tt,1ttlnµ1tttβE2
ttlnt
2
βEµ
2
tβEtσ
≥−−⋅+⋅−⋅⋅⋅⋅−
⋅−⋅⋅⋅+⋅⋅= . 
Der E-Modul wurde zu E=23000 MN/m² angenommen. Der Wert der Konstanten µ beträgt 
µ= -0,23 und β ist die Dehnungsrate. Abbildung 5-22 zeigt den von HAUT und LITTLE [46] 
ermittelten Spannungs-Dehnungs-Verlauf sowie die Vergleichsrechnung bei einer 
Dehnungsgeschwindigkeit von 22,6 %/Min. 
Für den Belastungsast wird eine ausgezeichnete Übereinstimmung erreicht. Bei Entlastung ist 
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das neu ermittelte Spannungs-Dehnungs-Verhalten etwas zu weich, was jedoch eher den 
Versuchsergebnissen von HAUT und LITTLE [46] entspricht, als der nach Gleichung (5-14) 
definierten Kurve. 
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Abbildung 5-22: Vergleichsrechnung nach HAUT u. LITTLE [46] – Modell 1 
Die kollagenen Fasern sind nicht in der Lage Druck aufzunehmen. Dies kann im 
Materialgesetz auf zwei unterschiedliche Weisen berücksichtigt werden. In der 
Entlastungsphase werden die Hilfsfunktionen hi(tn+1) (vgl. Formel (4-37)) nacheinander 
kleiner als Null, die Gesamtspannung wird kleiner als die elastische Spannung und wird 
schließlich auch kleiner als Null, was bedeutet, dass Druckspannungen auftreten würden. Dies 
kann einerseits dadurch umgangen werden, dass die Gesamtspannung nicht kleiner als Null 
werden darf (Modell 1: wenn σges(t)<0, dann σges (t)=0). Auf der anderen Seite kann man 
erzwingen, dass die zeitabhängigen Anteile insgesamt nicht kleiner als Null werden, bzw. 
dann nicht mehr berücksichtigt werden. Dies führt dazu, dass die elastische Spannung nicht 
unterschritten wird (Modell 2: (wenn Σhi(tn+1)<0, dann Σhi(tn+1)=0). Der zweite Ansatz 
erscheint logischer, da nicht einsichtig ist, warum ein Material keine Zugspannung mehr 
enthält, obwohl es eine positive Dehnung erfährt. 
In Abbildung 5-23 ist die Vergleichsrechnung des Versuchs aus Abbildung 5-22 mit dem 
zweiten Modell dargestellt. Man erkennt deutlich, dass der Ansatz des ersten Modells eine 
bessere Übereinstimmung mit den Versuchsdaten ergibt. Dennoch wird aus dem oben 
genannten Grund im Folgenden das Modell 2 verwendet. 
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Abbildung 5-23: Vergleichsrechnung nach HAUT u. LITTLE [46]– Modell 2 
Die anhand der Versuche ermittelten visko-elastischen Parameter sind in Tabelle 5-5 
aufgeführt. Wie oben bereits erwähnt, werden die volumetrischen Anteile vernachlässigt. 
Tabelle 5-5: Visko-elastische Parameter der Annulusfasern 
i 1 2 3 4 
γi 0,84583 0,04560 0,03417 0,01255
τi 0,01020 0,24056 1,63507 17,1113
Auch wenn durch die Nichtlinearität der Fasern eine Berechnung der komplexen Steifigkeit 
|M| sowie der inneren Reibung tan(δ) nach Abschnitt 4.3 formal nicht zulässig sind, sollen die 
Verläufe hier dargestellt werden, um das frequenzabhängige Verhalten der Annulusfasern zu 
untersuchen (Abbildung 5-24). Man erkennt deutlich die maximale Dämpfung bei einer 
Kreisfrequenz von etwa 40 [rad/s], was ca. 6,5 Hz entspricht. Damit haben die Fasern eine 
große Bedeutung bei der Dämpfung von alltäglichen Schwingungen (z.B. Schrittfrequenz ca. 
2,5 Hz). 
68 Modellierung der Lendenwirbelsäule 
 
 
Abbildung 5-24: Steifigkeit und innere Dämpfung der Annulusfasern 
Das visko-elastische Verhalten der Annulusgrundsubstanz kann nur schwierig bestimmt 
werden. Zwar liegen verschiedene Versuche zur Bestimmung der Materialeigenschaften des 
Annulus vor ([10], [30], [34], [51], [57], [115]), doch wird in diesen Versuchen in der Regel 
das Materialverhalten der sowohl Grundsubstanz als auch der Fasern erfasst. Visko-elastische 
Effekte werden meist durch kleine Dehnungsraten unterdrückt oder vernachlässigt. Eine 
Modellierung des Annulus Fibrosus mit Hilfe konstitutiver Gleichungen für faserverstärkte 
Kontinua kommt dem realen Verhalten des Gewebes zwar sehr nahe, der numerische 
Aufwand hierfür, insbesondere unter Berücksichtigung großer Deformationen und visko-
elastischen Verhaltens, ist jedoch sehr groß. 
Wenn für die Grundsubstanz selbst linear isotropes Materialverhalten angenommen wird, 
können die Versuche von BEST ET AL. [10] oder IATRIDIS ET AL. [51] zur Bestimmung der 
Visko-Elastizität verwendet werden. In beiden Versuchen wurden Proben von 
Annulusgewebe in eine Kompressionskammer gegeben, so dass ein ebener Dehnungszustand 
vorherrscht (Abbildung 5-25). Da nur Kompressionsversuche durchgeführt wurden, kann ein 
Einfluss der kollagenen Fasern ausgeschlossen werden. In beiden Fällen wurde das visko-
elastische Verhalten des Annulus untersucht und mit Hilfe einer zwei-Phasen Modellierung 
(Poro-Elastizität) beschrieben. 
ω [rad/s] 
tan(δ) 
|M| 
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Abbildung 5-25: Versuchsanordnung von BEST ET AL. [10] 
Die Auswertung der Versuche von BEST ET AL. [10] beinhaltet eine mathematische 
Formulierung des zeitlichen Verlaufs der Probenverformung u(t) unter einer konstanten Last: 
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Hierbei ist PA die aufgebrachte Spannung, HA der Kompressions-Aggregat-Modul, k die 
hydraulische Permeabilität und h die Probenhöhe. Die Gleichung entspricht der ein-
dimensionalen Konsolidation, wie sie beispielsweise in der Bodenmechanik angewendet wird. 
In Abbildung 5-26 ist der Verlauf der bezogenen Verschiebung u(t)/h über die Zeit bei 
konstanter Belastung PA dargestellt. Die Werte für HA=0,38 N/mm² und k=0,025·10-2 mm4/(N 
s) wurden der Literatur [10] entnommen. Die übrigen Werte wurden zu PA=0,11 N/mm² und 
h=2,0 mm gewählt. 
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Abbildung 5-26: Bezogene Verschiebung nach BEST ET AL. [10] 
Die visko-elastischen Parameter der Annulusgrundsubstanz wurden wiederum mit Hilfe von 
Vergleichsrechnungen bestimmt. Als Zielfunktion diente die in Abbildung 5-26 dargestellte 
Kurve. Zur Beschreibung des visko-elastischen Verhaltens mussten hier sowohl der 
deviatorische als auch der volumetrische Anteil berücksichtigt werden.  
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Abbildung 5-27: Ergebnis der Kalibrierung 
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Die Ergebnisse der Kalibrierung sind in Abbildung 5-27 dargestellt sowie in Tabelle 5-6 
aufgeführt. Mit Hilfe der visko-elastischen Materialformulierung wird eine gute 
Übereinstimmung mit den Ergebnissen von BEST ET AL. erzielt. 
Tabelle 5-6: Visko-elastische Parameter der Grundsubstanz 
i 1 2 3 4 
κi 0,39826 0,29924 0,14862 0,15045
γi 0,39910 0,00011 0,36050 0,10821
τi 4,3119 22,969 12,010 768,41 
An der Annulusgrundsubstanz zeigen sich auch die Grenzen der Anwendbarkeit einer visko-
elastischen Materialformulierung zur Beschreibung des Verhaltens der Bandscheiben. In 
Gleichung (5-15) ist die Abhängigkeit der Verformung von der Probenhöhe h zu erkennen. 
Mit zunehmender Probenhöhe h nimmt die Konsolidationsgeschwindigkeit ab, die bezogene 
Endsetzung 
(5-16) ( )
A
A
H
P
h
tu =∞→  
ist dagegen konstant. Diese Abhängigkeit der Verformungsgeschwindigkeit von der Höhe h 
kann mit einer visko-elastischen Materialformulierung nicht erfasst werden. Abbildung 5-28 
verdeutlicht nochmals diesen Zusammenhang, indem die Verformung über die Zeit für 
verschiedene Probenhöhen h nach Gleichung (5-15) berechnet und zusammen dargestellt 
wird.  
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Abbildung 5-28: Kriechverformung mit unterschiedlicher Probenhöhe 
Anschaulich muss durch die Inkompressibilität des Wassers für eine Änderung des Volumens 
die entsprechende Menge Wasser austreten. Je nach Dicke der Probe kann dieser Vorgang 
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unterschiedlich schnell ablaufen. Hierbei wird auch deutlich, dass dadurch nur die 
volumetrischen Anteile der Verzerrung beeinflusst werden. Wäre die Annulusgrundsubstanz 
ebenfalls wie der Nucleus inkompressibel, hätten die volumetrischen Anteile keinen Einfluss 
und die visko-elastische Formulierung wäre korrekt. 
Um die visko-elastische Formulierung weiterhin zu verwenden, werden die visko-elastischen 
Parameter für eine mittlere Dicke des Annulus von etwa 1,0 cm kalibriert. Die Ergebnisse 
sind in Abbildung 5-29 und Tabelle 5-7 dargestellt. Um das Materialverhalten der 
Annulusgrundsubstanz realistischer abbilden zu können, müsste eine poro-elastische 
Formulierung gewählt werden. 
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Abbildung 5-29: Zeitabhängiges Verhalten der Annulusgrundsubstanz 
Tabelle 5-7: Visko-elastische Parameter der Grundsubstanz für h=1,0 cm 
i 1 2 3 4 
κi 0,39826 0,29924 0,15045 0,14862
γi 0,39910 0,00011 0,10821 0,36050
τi 7,0464 81,502 1360,7 11957,0
Für die Annulusgrundsubstanz werden ebenfalls die komplexe Steifigkeit |M| sowie die innere 
Dämpfung tan(δ) mit Hilfe der Werte der Tabelle 5-7 berechnet. 
Bei der volumetrischen Steifigkeit in Abbildung 5-30 fällt der extreme Wert der Reibung bei 
einer Kreisfrequenz von ω=1,5·10-5 rad/s auf. Ab einer Kreisfrequenz von ω=2·10-4 rad/s ist 
die innere Reibung mehr oder weniger konstant und fällt dann ab etwa ω=0,1 rad/s ab. 
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Abbildung 5-30: Volumetrische Steifigkeit und innere Dämpfung der Annulusgrundsubstanz 
Bei der deviatorischen Steifigkeit in Abbildung 5-31 besitzt die innere Reibung zwei Spitzen 
bei ω=4,0·10-5 rad/s und ω=0,1 rad/s, fällt dann jedoch auch für Frequenzen größer als ω=1,0 
rad/s stark ab. 
 
Abbildung 5-31: Deviatorische Steifigkeit und innere Dämpfung der Annulusgrundsubstanz 
Es kann also davon ausgegangen werden, dass die innere Reibung der Annulusgrundsubstanz 
für normale physiologische Frequenzen, die in der Regel größer sind als ω=1,0 rad/s, keinen 
Einfluss hat. 
Die Bestimmung der visko-elastischen Parameter anhand von Versuchsdaten in diesem 
Abschnitt ergab sehr gute Übereinstimmung. Die Beurteilung der Abbildung des 
zeitabhängigen Verhaltens eines Bewegungselementes konnte im Rahmen dieser Arbeit nicht 
erfolgen. Hierzu sind noch geeignete Untersuchungen aus der Literatur auszuwählen und mit 
Simulationsrechnungen zu vergleichen. 
ω [rad/s] 
tan(δ) 
|M| 
ω [rad/s]
tan(δ) |M|
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5.3 Lumbales Modell 
Im den vorherigen Abschnitten wurden verschiedene Materialmodelle zur Beschreibung des 
mechanischen Verhaltens der Wirbelsäule vorgestellt. Die Geometrie der Wirbelkörper hat 
jedoch ebenfalls Einfluss auf das mechanische Verhalten, da sich Hebelarme (der Ligamente) 
und Drehpunkte (durch die Gelenkfortsätze) verändern können. Im Folgenden wird die 
Geometrie der Lendenwirbelsäule entwickelt. Hierbei wird zunächst die lokale Geometrie der 
einzelnen Wirbel erzeugt und anschließend die globale Geometrie ermittelt. 
5.3.1 Lokale Geometrie 
Zur Erstellung eines detaillierten Modells der lumbalen Wirbelsäule wurde zunächst der 
Wirbel L4 aus dem Datensatz von SMIT anhand der unter Abschnitt 3.1.2.3 ermittelten Werte 
verzerrt. Neben den unter Abschnitt 3.1.2.3 genannten Literaturstellen [9], [23], [28], [36], 
[91], [120] [121] wurden zusätzlich die Daten von AMONOO-KUOFI [4], BOSZCZYK ET AL. 
[14], CHEN ET AL. [25], SCOLES ET AL. [106] und ZINDRICK ET AL. [138] verwendet. 
Tabelle 5-8: Ermittlung der Durchschnittswerte aller Versuche für den Wirbel L5 
Autor Am.- Kuofi Berry Boszczyk Chaffin Chen Cotteril Gilad Panjabi Scoles Tan Tencer Zindrick 
Mittel
wert 
Anzahl 75 30 3,5 1 11 10 157 12 50 12 5 26  
A  53,4 43,0     47,3 50,8 48,9   50,6 
B  46,1           46,1 
C  52,7 43,0     49,4 50,8 51,4   51,0 
D  35,1 32,0  33,0  34,2 34,7 33,0 35,8   34,1 
E  32,4           32,4 
F  34,5 32,0  33,0  33,9 33,2 33,0 33,8   33,7 
G  13,7       17,4 20,4  14,0 16,0 
H  10,7       10,0 13,6  18,0 12,3 
I  31,5           31,5 
J  40,6           40,6 
K  49,4           49,4 
L  17,3      19,7 17,2 13,4   17,1 
M  26,0      27,1 26,0 27,5   26,3 
N  41,9 41,0          41,8 
O  27,0       27,9    27,5 
P  28,7  28,8 25,3  28,3   25,8   28,1 
Q  23,1 23,0 22,7 25,3  25,7 22,9  23,5   25,0 
R  74,1           74,1 
S  20,0           20,0 
T  20,0           20,0 
U        92,5  83,9   88,2 
V 18,3   15,7   14,1      15,5 
W 5,6   6,5   7,5      6,9 
Die Geometriewerte der Literaturstellen werden für jeden Wirbel zusammengestellt und 
jeweils der Mittelwert bestimmt. Die Werte der einzelnen Quellen werden dabei nach der 
Anzahl der verwendeten Daten gewichtet. In Tabelle 5-8 sind die Werte für den Wirbel L5 
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beispielhaft dargestellt. Die verwendeten charakteristischen Maße sind der nachfolgenden 
Abbildung 5-32 zu entnehmen. 
  
 
Abbildung 5-32: Bezeichnungen der charakteristischen Maße 
Es werden insgesamt elf Geometrieparameter an die aus der Literatur ermittelten Werte 
jeweils für die fünf Lendenwirbel angepasst. Im Einzelnen sind dies die kaudale und kraniale 
Breite (Maße A und C) und Tiefe (Maße D und F) sowie die ventrale und dorsale Höhe (Maße 
P und Q) des Wirbelkörpers, die Breite (Maß M) und Tiefe (Maß L) des Spinalkanals (nicht 
in Abbildung 5-32), der Neigungswinkel der Dornfortsätze zur Horizontalen (Maß T) sowie 
die Gesamthöhe (Maß N) und Gesamttiefe (Maß R) des Wirbels. 
Das ursprüngliche Modell wurde aus einem CT-Scan entwickelt und ist daher sehr detailliert. 
Die Anpassung der Geometrie gewährleistet zusätzlich eine größtmögliche 
Allgemeingültigkeit des Modells.  
5.3.2 Globale Geometrie 
Zur Beschreibung der globalen Geometrie gibt es nur wenige Literaturdaten (Abschnitt 3.1.1). 
Aus den Daten in Tabelle 5-8 lassen sich die Koordinaten der Wirbelmittelpunkte sowie die 
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Neigung der Wirbel zur Horizontalen aus den Werten der dorsalen und ventralen Höhe der 
Wirbelkörper sowie der Bandscheiben bestimmen. Hierzu werden folgende Annahmen 
getroffen: 
• Die Wirbel sind lateral nicht versetzt sondern exakt übereinander, so dass die 
Berechnung zwei-dimensional durchgeführt werden kann. 
• Die Wirbelkörper werden idealisiert als Vierecke betrachtet, deren Eckpunkte jeweils 
kranial und kaudal die am weitesten ventral bzw. dorsal gelegenen Punkte sind. 
• Die kaudalen Eckwinkel α sind ventral und dorsal identisch. 
Auf diese Weise ergeben sich folgende Wirbelmittelpunkte (Tabelle 5-9) 
Tabelle 5-9: Wirbelkoordinaten nach Tabelle 5-8 
Wirbel X [cm]
Z 
[cm]
L1 1,48 14,13
L2 1,71 10,69
L3 1,70 7,08 
L4 1,26 3,48 
L5 0,00 0,00 
Zum Vergleich wurden die gleichen Berechnungen anhand der Daten von CHAFFIN [23] 
durchgeführt. In der nachfolgenden Tabelle 5-10 sind noch einmal die Koordinaten der 
Wirbelmittelpunkte nach BELYTSCHKO und PRIVITZER [7], KITAZAKI und GRIFFIN [54] 
(normale Sitzhaltung) sowie nach den Daten von CHAFFIN und nach Tabelle 5-8 aufgeführt. 
Tabelle 5-10: Zusammenstellung der Wirbelkoordinaten 
Wirbel
BELYTSCHKO
X      Z 
[cm]    [cm] 
KITAZAKI 
X      Z 
[cm]   [cm]
CHAFFIN 
X      Z 
[cm]   [cm]
Tabelle 5-8
X      Z 
[cm]   [cm]
L1 -0,34 15,13 2,51 15,47 1,33 13,04 1,48 14,13
L2 0,47 11,43 2,63 11,85 1,55 9,85 1,71 10,69
L3 0,80 7,53 2,30 7,80 1,53 6,63 1,7 7,08 
L4 0,70 3,68 1,31 3,95 1,13 3,30 1,26 3,48 
L5 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 
Die nach Abschnitt 5.3.1 verzerrten Wirbel wurden anhand der Mittelpunktskoordinaten aus 
Tabelle 5-9 zusammengefügt. Anschließend wurden die Bandscheiben und die Ligamente in 
das Modell eingepasst. Abbildung 5-33 zeigt das vollständige Modell der lumbalen 
Wirbelsäule. 
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Abbildung 5-33: Modell der lumbalen Wirbelsäule 
Das von SCHUBE [103] verwendete detaillierte Modell der Lendenwirbelsäule basiert zwar auf 
CT-Scans, jedoch wurde die konvexe Form der Wirbelkörper in der Sagittalebene 
vernachlässig. Zudem sind die Wirbelbogengelenke nur ansatzweise abgebildet. Eine 
Einordnung der lokalen Geometrie sowie eine detaillierte Modellierung der Bandscheiben 
fehlen. 
Das von BUCK [22] erstellte Modell basiert auf den Angaben von TENCER und MAYER [121] 
und ist daher nicht sehr detailliert. Auch hier wurde die konvexe Form der Wirbelkörper 
vernachlässigt. Die Modellierung der Bandscheiben sowie eine Anpassung der lokalen 
Geometrie erfolgte anhand von Literaturdaten. 
ZANDER ET AL. [137] entwickelten ebenfalls ein Modell der lumbalen Wirbelsäule, das auf 
dem Wirbel L4 aus dem Datensatz [1] von SMIT [116] basiert. Die lokale Geometrie wurde 
anhand der Daten von PANJABI ET AL. [92], [93] geändert. In diesem Modell fehlt allerdings 
die Segmentierung des Wirbels in Kompakta und Spongiosa sowie die volumenhafte 
Abbildung der knorpeligen Endplatte. 
Das in MADYMO [48] entwickelte FE-Modell wurde aus den CT-Daten eines Menschen 
entwickelt, der von Statur und Körperbau her einen durchschnittlichen Menschen 
repräsentiert. Es besitzt von daher eine gute Allgemeingültigkeit und Detailgenauigkeit. 
Vorteil dieses Modells ist, dass die es gewissermaßen „am Stück“ und nicht durch Kopieren 
und Verzerren eines einzelnen Wirbels erstellt wurde. 
Das in der vorliegenden Arbeit entwickelte Modell besitzt eine sehr gute Detailgenauigkeit. 
Durch die Anpassung der lokalen Geometrie anhand der Mittelwerte verschiedener 
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Literaturdaten besitzt das Modell zudem eine gute Allgemeingültigkeit. Eine Schwäche des 
Modells ist in der fehlenden Anpassung der Wirbelbogengelenke zu sehen, da diese das 
kinematische Verhalten wesentlich beeinflussen können. 
Allen Modellen gemeinsam fehlt die Verifikation des Last-Verschiebungs-Verhaltens. Es 
wird davon ausgegangen, dass sich die Steifigkeiten der einzelnen Bestandteile, im Gegensatz 
zur Geometrie, über den gesamten Bereich der Lendenwirbelsäule nicht ändern. Diese 
Hypothese sollte noch überprüft werden. 
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6 Modellierung des sitzenden Menschen 
Zur Erforschung der Auswirkungen von Ganzkörperschwingungen sind zahlreiche 
epidemiologische [12], [13], [15], [66], [67] und experimentelle [41], [55], [90], [107] 
Untersuchungen durchgeführt worden. Erstere erlauben hierbei lediglich, Rückschlüsse auf 
die in der Wirbelsäule wirkenden Kräfte anhand auftretender Beschwerden zu ziehen. Auch in 
Experimenten ist eine direkte Messung der Kräfte aus ethischen Gründen nicht möglich. 
Vielmehr werden hier die Kräfte aus nicht invasiv gemessenen Größen (Beschleunigungen, 
Verschiebungen) abgeleitet [107]. Numerische Modelle bieten die Möglichkeit, die 
verschiedenen Kräfte, Spannungen und Verzerrungen direkt zu berechnen und so auf 
mögliche Schadensursachen zu schließen. Der Umfang der berechenbaren Ergebnisse hängt 
dabei von der Komplexität der Modelle ab. Die numerische Effizienz ist als begrenzender 
Faktor zu sehen, der den Umfang der Modelle beschränkt. Der so genannte „Combined 
Approach“, der sich aus einem einfachen und einem detaillierten Modellteil zusammen setzt, 
bietet hierbei die Möglichkeit, durch die Beschränkung der detaillierten Modellbereiche bei 
vertretbarem numerischen Aufwand hinreichend genaue Ergebnisse zu erzielen. 
6.1 Einfaches Modell 
Das hier entwickelte Modell des sitzenden Menschen basiert auf den Daten von KITAZAKI und 
GRIFFIN [54] sowie auf den Daten von BELYTSCHKO und PRIVITZER [7] bzw. WILLIAMS und 
BELYTSCHKO [134]. Der generelle Aufbau des Modells wird von KITAZAKI und GRIFFIN 
übernommen und ist in Abbildung 6-1 dargestellt. 
 
Abbildung 6-1: Einfaches Modell 
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Das Modell besteht aus linearen Balkenelementen, an denen die Körpermassen als z.T. 
exzentrische Punktmassen angebracht sind. Die Verteilung der Massen erfolgt in jeder 
Wirbelebene. Im Bereich der unteren Brust- sowie der Lendenwirbelsäule werden die Massen 
in vertebrale und viszerale Massen unterteilt, um die Bewegung der Bauchorgane simulieren 
zu können. Die vertebralen Massen sind starr mit der Wirbelsäule verbunden, die viszeralen 
Massen sind über Federelemente angeschlossen. 
6.1.1 Geometrie 
Tabelle 6-1: Koordinaten des einfachen Modells 
 X [mm]
Z 
[mm] 
Kopf 96,70 622,37
C1 85,11 576,97
C2 82,80 567,94
C3 78,92 552,76
C4 75,07 537,67
C5 71,17 522,41
C6 66,97 505,96
C7 62,95 490,23
T1 58,93 474,5 
T2 49,24 448,48
T3 39,21 422,84
T4 29,21 396,73
T5 20,13 370,54
T6 12,44 343,12
T7 7,54 317,84
T8 4,52 291,04
T9 3,38 263,05
T10 10,27 233,62
T11 6,05 203,00
T12 8,95 172,94
L1 12,92 141,48
L2 15,79 107,39
L3 16,29 71,36 
L4 11,16 35,28 
L5 0,00 0,00 
S1 -10,68 -32,75 
Becken 59,84 -61,58 
I.T. 84,20 -165,13
Um das einfache Modell später mit dem detaillierten Modell der lumbalen Wirbelsäule 
(Abschnitt 5.3) verbinden zu können, müssen die Geometriedaten von KITAZAKI UND GRIFFIN 
geändert werden. Hierzu werden die Knotenkoordinaten im Lendenwirbelbereich angepasst. 
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Es ergibt sich eine konstante Verschiebung der Thorax- und Halswirbelsäule um 13,2 mm in 
dorsaler Richtung (nach hinten) und 15,0 mm in kaudaler Richtung (nach unten). Des 
Weiteren wird der Koordinatenursprung in den Mittelpunkt des Wirbels L5 gelegt. In Tabelle 
6-1 sind die Knotenkoordinaten angegeben. Die Unterschiede der Knotenkoordinaten der 
Wirbel L1 bis L5 zur Tabelle 5-9 sind darin begründet, dass sich die Werte der Tabelle 5-9 
auf die geometrischen Mittelpunkte der Wirbel beziehen. Diese fallen nicht mit 
Knotenkoordinaten des detaillierten FE-Modells zusammen. Um die beiden Modelle 
verbinden zu können, werden in Tabelle 6-1 die Knotenkoordinaten derjenigen Knoten 
gewählt, die den geometrischen Mittelpunkten der Wirbel am nächsten liegen. 
Die Exzentrizitäten der vertebralen und viszeralen Massen von den Wirbelmittelpunkten 
werden von KITAZAKI UND GRIFFIN übernommen und sind in Tabelle 6-2 angegeben. 
Tabelle 6-2: Horizontale Exzentrizität der vertebralen und viszeralen Massen [54] 
Wirbel 
Vertebrale Masse
∆X 
[mm] 
Viszerale Masse 
∆X 
[mm] 
T1 13,51 / 
T2 13,51 / 
T3 13,51 / 
T4 30,80 / 
T5 25,00 / 
T6 28,80 / 
T7 28,00 / 
T8 32,20 / 
T9 38,10 / 
T10 36,40 46,40 (Knoten ohne Masse)
T11 -6,36 43,90 
T12 -5,58 44,70 
L1 -29,17 39,80 
L2 -22,33 36,50 
L3 -10,01 39,70 
L4 -35,42 42,40 
L5 -63,35 42,80 
S1 / 42,80 
Im unteren Bereich des Modells befinden sich die so genannten „tissue beams“ (Abbildung 
6-1). Diese dienen der Modellierung der Eigenschaften des Sitzgewebes sowie der elastischen 
Einspannung des Beckens durch die Muskulatur. Die Größe des durch die „tissue beams“ 
entstehenden Quaders beträgt hz/by/tx=5/10/10 mm. 
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6.1.2 Steifigkeiten 
Die in Tabelle 6-3 dargestellten Steifigkeiten der Balken der Wirbelsäule sowie die 
Steifigkeiten der viszeralen Federn aus Tabelle 6-4 werden der Literatur [7], [54], [134] 
entnommen. Die Dehnsteifigkeiten EA und die Biegesteifigkeiten EIYY (Biegung um die 
globale Y-Achse) stammen von KITAZAKI und GRIFFIN [54], die Biegesteifigkeiten EIXX und 
EIZZ werden für die Bereiche Kopf bis T1 aus den Daten von WILLIAMS und BELYTSCHKO 
[134] und für die Bereiche T1 bis S1 anhand der Daten von BELYTSCHKO und PRIVITZER [7] 
ermittelt. Analog zu KITAZAKI und GRIFFIN findet eine Erhöhung der lateralen 
Biegesteifigkeit und der Torsionssteifigkeit der Halswirbelsäule um den Faktor 7 und der der 
Brust- und Lendenwirbelsäule um den Faktor 10 statt (Tabelle 6-3). 
Tabelle 6-3: Steifigkeiten des einfachen Modells 
 
EA 
(Dehnsteifigkeit) 
[N] 
EIYY 
(Flexion) 
[kNmm²] 
EIXX 
(Laterale Biegung)
[kNmm²] 
EIZZ 
(Torsion) 
[kNmm²] 
Kopf – C1 25773 18744 18160 2270 
C1 – C2 2796 8388 3612 452 
C2 – C3 10969 1254 5920 1366 
C3 – C4 11833 1557 6489 1811 
C4 – C5 12506 1890 7325 2136 
C5 – C6 16419 2717 9541 2961 
C6 – C7 16647 3573 9595 3146 
C7 – T1 21664 6009 13213 4562 
T1 – T2 19439 3888 11475 3643 
T2 – T3 33036 7708 18666 5384 
T3 – T4 41940 11743 22298 7311 
T4 – T5 58212 19404 33183 11000 
T5 – T6 54112 19936 32246 11516 
T6 – T7 46350 18025 28668 10618 
T7 – T8 40455 18879 29828 11256 
T8 – T9 42015 21567 34484 11756 
T9 – T10 45345 23277 39760 14421 
T10 – T11 46365 25964 52299 15004 
T11 – T12 45300 21140 49238 16834 
T12 – L1 60030 21011 52787 23254 
L1 – L2 77148 22818 55748 30408 
L2 – L3 77380 24375 58288 32382 
L3 – L4 83220 26214 61979 33961 
L4 – L5 77904 23330 50097 30446 
L5 – S1 50641 2412 5142 2948 
Im Rahmen der Kalibrierung erhöhen sich die Steifigkeiten der vertikalen viszeralen Federn 
im Vergleich zu den Werten von KITAZAKI und GRIFFIN um 20% (Tabelle 6-4). 
Einfaches Modell 83 
 
Tabelle 6-4: Steifigkeiten der viszeralen Federn 
 Federsteifigkeit [N/mm] 
 vertikal horizontal
T10-T11 34,32 30 (T11) 
T11-T12 31,44 30 (T12) 
T12-L1 29,04 30 (L1) 
L1-L2 26,88 30 (L2) 
L2-L3 22,92 30 (L3) 
L3-L4 19,68 30 (L4) 
L4-L5 20,16 30 (L5) 
L5-S1 15,48 30 (S1) 
Die Steifigkeitswerte der „tissue beams“ werden zunächst von KITAZAKI und GRIFFIN [54] 
übernommen und im Rahmen von Vergleichsrechnungen des Modells angepasst. Es sei 
angemerkt, dass für diese Bestandteile des Modells keine verlässlichen Steifigkeitswerte in 
der Literatur zu finden sind und daher eine Anpassung der Steifigkeitswerte zur Kalibrierung 
des Modells sinnvoll ist. 
Tabelle 6-5: Steifigkeiten der „tissue beams“ 
Tissue beams  
EA 
(Dehnsteifigkeit)
[N] 
EIYY 
(Flexion)
[kNmm²]
EIXX 
(Laterale Biegung) 
[kNmm²] 
EIZZ 
(Torsion)
[kNmm²]
Dorsal 1768,5 49130,0 starr starr 
Ventral 220,95 49130,0 starr starr Vertikal  
Lateral 994,725 starr 245,65 starr 
Horizontal  starre Verbindung 
6.1.3 Massen 
Die Massen des Modells stammen ebenfalls aus den oben genannten Literaturstellen (Tabelle 
6-6). Die viszeralen Massen sind für Translationen in kranial-kaudaler Richtung über Federn 
untereinander verbunden. In der ventral-dorsalen Bewegungsrichtung sind sie ebenfalls über 
Federn an die Wirbelmittelpunkte angeschlossen. Bezüglich der lateralen Translation und in 
den Drehfreiheitsgraden sind sie starr an die vertebralen Massen gekoppelt. 
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Tabelle 6-6: Massen des einfachen Modells 
 Torso- oder vertebrale Masse Viszerale Masse 
 
Translat.- 
masse 
[kg] 
Rotationsmasse 
[tmm2] 
RotY    RotX    RotZ 
Translat.-
masse 
[kg] 
Rotat.-masse 
[tmm2] 
RotY 
Kopf 4,500 20,00 20,00 20,00 / / 
C1 0,815 0,60 0,72 1,30 / / 
C2 0,815 0,60 0,72 1,30 / / 
C3 0,815 0,60 0,72 1,30 / / 
C4 0,815 0,60 0,72 1,30 / / 
C5 0,815 0,60 0,72 1,30 / / 
C6 0,900 0,66 1,05 1,71 / / 
C7 1,200 0,78 3,52 4,39 / / 
T1 2,114 0,75 5,18 17,16 / / 
T2 1,829 2,08 10,29 12,30 / / 
T3 1,915 2,88 11,74 14,22 / / 
T4 1,819 3,14 10,60 13,54 / / 
T5 1,930 3,84 11,51 14,9 / / 
T6 1,948 4,43 11,62 15,46 / / 
T7 1,308 5,37 12,19 16,59 / / 
T8 1,326 5,54 12,08 16,7 / / 
T9 1,417 6,16 12,30 17,16 / / 
T10 1,352 6,03 11,29 16,48 / / 
T11 0,318 1,28 12,30 19,41 1,282 5,13 
T12 0,333 1,27 13,09 19,19 1,341 5,08 
L1 0,284 1,04 15,69 22,12 1,676 5,87 
L2 0,342 1,25 16,95 22,91 1,67 6,12 
L3 0,433 1,48 16,82 22,80 1,72 5,93 
L4 0,562 1,43 17,04 22,91 1,625 4,13 
L5 0,466 0,99 17,95 28,32 1,774 3,78 
S1 0,000 0,00 0,00 0,00 1,708 1,00 
Becken 16,879 141,30 200,00 193,00 / / 
6.1.4 Dämpfung 
Die Dämpfung des Modells wird mit Hilfe einer RAYLEIGH-Dämpfung berücksichtigt. Die 
Dämpfungsmatrix C des Systems setzt sich dabei aus Teilen der Massenmatrix M und der 
Steifigkeitsmatrix K zusammen. 
(6-1) KβMαC ⋅+⋅=  
Das Dämpfungsmaß D ist bei der RAYLEIGH-Dämpfung abhängig von der Frequenz f. Es 
berechnet sich zu: 
(6-2) ( ) fπβ
fπ4
1αfD ⋅⋅+⋅⋅⋅=  
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Die Beiwerte α und β werden iterativ anhand der Übertragungsfunktion ermittelt und sind in 
Tabelle 6-7 wieder gegeben. Hierzu wird die Übertragungsfunktion einer vertikalen Anregung 
des Sitzes zu der vertikalen Schwingung des Kopfes mit Hilfe einer harmonischen Analyse 
bestimmt und mit Versuchsergebnissen aus der Literatur [26], [41], [47], [55], [86] 
verglichen. 
Tabelle 6-7: Dämpfungsbeiwerte des einfachen Modells 
Dämpfungs-
beiwert Test-1 Test-2 
α 7,0 4,5 
β 0,01 0,01315
In Abbildung 6-2 sind beispielhaft zwei Dämpfungsverläufe für die in Tabelle 6-7 
angegebenen Parameter dargestellt. Die Parameter werden so gewählt, dass sich für die 
Hauptübertragungsfrequenz (~4,5 Hz) annähernd gleiche Dämpfungsmaße ergeben. 
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Abbildung 6-2: Rayleigh-Dämpfung 
Abbildung 6-3 zeigt die für die beiden Dämpfungsverläufe berechneten 
Übertragungsfunktionen im Vergleich zu den in der Literatur angegebenen 
Übertragungsfunktionen, die in Versuchen ermittelt wurden. Man erkennt, dass die Variation 
der Dämpfung hier einen geringen Einfluss auf das Übertragungsverhalten hat. Im Folgenden 
werden für die RAYLEIGH-Dämpfung die Parameter α=7,0 und β=0,01 verwendet, da 
aufgrund der nichtlinearen Steifigkeiten des Modells die massenproportionale Dämpfung 
überwiegen sollte. Ansonsten würde bei größeren Verformungen durch die nichtlineare 
Steifigkeit des Systems die Dämpfung ebenfalls zunehmen. 
86 Modellierung des sitzenden Menschen 
 
0
0,5
1
1,5
2
2,5
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Frequenz [Hz]
Ü
be
rtr
ag
un
gs
fa
kt
or
 S
itz
-K
op
f  
[-]
 
Hinz u. Seidel Kitazaki Griffin Coermann
Paddan u. Griffin Test-1 Test-2  
Abbildung 6-3: Übertragungsfunktion Sitz-Kopf des einfachen Modells 
6.1.5 Modellverifikation 
Die Verifikation der Modelle des sitzenden Menschen erfolgt durch einen Vergleich der 
berechneten Eigenfrequenzen. In Tabelle 6-8 sind die Eigenfrequenzen des einfachen Modells 
zusammen mit Vergleichswerten aus der Literatur [21], [22], [54], [103] dargestellt. Ein 
direkter Vergleich ist schwierig, da die gemessenen Werte von KITAZAKI und GRIFFIN [54] 
sowie die Modelle von KITAZAKI UND GRIFFIN [54], von der BUNDESANSTALT FÜR 
ARBEITSSCHUTZ UND ARBEITSSICHERHEIT (BAUA) [21] und von SCHUBE [103] nur 
Bewegungen in der Sagittalebene berücksichtigen und die Werte von BUCK [22] ebenfalls 
durch ein numerisches Modell berechnet wurden. 
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Tabelle 6-8: Eigenfrequenzen des einfachen Modells 
 
3-D  
einfaches 
Modell 
KITAZAKI [54]
gemessen 
2-D  
Modell 
KITAZAKI [54]
2-D  
Modell 
SCHUBE [103] 
2-D 
Modell 
BAUA [21] 
3-D 
Modell 
BUCK [22]
Eigenform Frequenzen [Hz] 
Flexion 
(RotY) 
f1 0,44 f1 (lokal) f1 0,28 f1 0,87 f1 0,62 f1 0,82 
Laterale Biegung 
(RotX) 
f2 0,57 - - - - - - - - f2 0,88 
Torsion 
(RotZ) 
f3 1,15 - - - - - - - - - - 
Torsion (RotZ) f4 2,20 - - - - - - - - - - 
Translation X f5 2,36 f2 2,20 f2 1,49 f2 2,62 f2 2,87 f3 2,30 
Translation Y f6 3,39 - - - - - - - - f5 3,26 
Torsion 
(RotZ) 
f7 3,53 - - - - - - - - f4 2,67 
Translation Z f8 4,73 f4 4,90 f4 5,06 f3 5,82 f3 4,88 f6 5,43 
Bei den Ergebnissen von KITAZAKI ist jeweils die dritte Eigenfrequenz nicht angegeben, da es 
sich zum einen um eine lokale Schwingung (f3=3,4 Hz, gemessen) und zum anderen um eine 
Oberschwingung der Flexion (f3=2,81 Hz, Modell) handelt. 
Das Modell zeigt in den ersten beiden Eigenfrequenzen eine mäßige Übereinstimmung mit 
dem Modell von BUCK und den andern beiden Modellen. Sehr gute bis gute Übereinstimmung 
liegt bei den translatorischen Freiheitsgraden der fünften, sechsten und achten Eigenform mit 
allen Literaturstellen vor. Die Torsionsschwingung des Modells wird insgesamt weicher 
abgebildet als in dem Modell von BUCK. Abbildung 6-4 zeigt die Eigenformen des Modells 
mit den dazugehörigen Eigenfrequenzen.  
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f1 = 0,44 f2 =0,57 f3 = 1,15 f4 = 2,20
f5 = 2,36 f6 = 3,39 f7 = 3,53 f8 = 4,73  
Abbildung 6-4: Eigenfrequenzen und –formen des einfachen Modells 
6.2 Kombiniertes Modell 
Das kombinierte Modell besteht aus dem in Abschnitt 6.1 beschriebenen einfachen Modell 
und dem detaillierten Modell der lumbalen Wirbelsäule aus Abschnitt 5.3. Das Modell ist in 
Abbildung 6-5 dargestellt. Die beiden Modelle werden über starre Balkenelemente 
miteinander verbunden, die jeweils die Wirbelmittelpunkte mit vier Punkten (zwei lateral, je 
einer ventral und dorsal) des Kompakta verbinden. Auf diese Weise wird sichergestellt, dass 
die Bewegungen in allen Freiheitsgraden übertragen werden. 
Kombiniertes Modell 89 
 
 
Abbildung 6-5: Kombiniertes Modell 
Um die Steifigkeiten im lumbalen Bereich durch das Einfügen des detaillierten Modells nicht 
übermäßig zu vergrößern, wird aus den Last-Verschiebungs-Linien des Abschnitts 5.2.2.1 die 
jeweils kleinste und größte tangentiale Steifigkeit bestimmt und mit der mittleren Steifigkeit 
des lumbalen Abschnitts des einfachen Modells aus Tabelle 6-3 verglichen. 
Tabelle 6-9: Steifigkeitsvergleich des einfachen Modells mit den Modellen einer FSU 
 einfaches Modell∅ L1-L5 
lineares Modell
min max 
nichtlineares Modell 
min max 
EA/L 
(Dehnsteifigkeit) 
[N/m] 
2,198 0,591 1,934 0,591 2,154 
4·EIYY/L 
(Flexion-Extension) 
[Nm/rad] 
2693,244 70,518 261,924 33,953 356,507 
4·EIXX/L 
(Laterale Biegung) 
[Nm/rad] 
6301,719 152,180 208,348 108,105 267,380 
GIZZ/L 
(Torsion) 
[Nm/rad] 
340,596 166,881 299,341 63,223 330,780 
Man erkennt in Tabelle 6-9, dass die Dehnsteifigkeit und die Torsionssteifigkeit des einfachen 
Modells von dem Modell des Bewegungselementes bei großen Verformungen in etwa 
wiedergegeben werden können. Die Biegesteifigkeit um die Y-Achse (Flexion-Extension) 
sowie um die X-Achse (laterale Biegung) ist beim einfachen Modell wesentlich größer, weil 
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hierbei der Einfluss der stützenden Muskulatur eine wesentliche Rolle spielt, der von dem 
Modell des Bewegungselements nicht wiedergegeben werden kann. 
6.2.1 Modellverifikation 
Die Verifikation des kombinierten Modells erfolgt für die jeweils verwendeten 
Materialmodelle. Neben der Berechnung der Eigenfrequenzen dienen experimentell 
bestimmte Übertragungsfunktionen der Überprüfung des Modells. 
6.2.1.1 Lineares Modell 
Für das kombinierte Modell mit linearen Materialeigenschaften ergeben sich nahezu 
identische Eigenfrequenzen wie für das einfache Modell (Tabelle 6-10).  
Tabelle 6-10: Eigenfrequenzen kombiniertes Modell 
  3-D einfaches Modell 
3-D kombiniertes 
Modell 
Eigenform Frequenzen [Hz] 
Flexion (RotY) f1 0,44 0,48 
Laterale 
Biegung (RotX) 
f2 0,57 0,61 
Torsion (RotZ) f3 1,15 1,23 
Torsion (RotZ) f4 2,20 2,23 
Translation X f5 2,36 2,36 
Translation Y f6 3,39 3,41 
Torsion (RotZ) f7 3,53 3,55 
Translation Z f8 4,73 4,81 
Des Weiteren wird die Berechnung der Übertragungsfunktion Sitz-Kopf für eine vertikale 
Anregung mit Hilfe einer harmonischen Analyse durchgeführt. Hierzu wird eine vertikale 
Verschiebung am Fußpunkt des Modells in der Mitte der „tissue beams“ für verschiedene 
Frequenzen aufgebracht und jeweils die vertikale Verschiebung des Kopfes bestimmt.  
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Hinz u. Seidel Kitazaki Griffin Coermann
Paddan u. Griffin Einfach Kombin-lin.  
Abbildung 6-6: Vergrößerungsfunktion Sitz-Kopf des linearen kombinierten Modells 
Der in Abbildung 6-6 dargestellte Vergleich der Berechnungsergebnisse mit verschiedenen 
Messergebnissen aus der Literatur ([26], [41], [47], [55], [86]) zeigt eine gute 
Übereinstimmung. Das Übertragungsverhalten des linearen kombinierten Modells ist nahezu 
identisch mit dem des einfachen Modells. 
6.2.1.2 Nichtlineares Modell 
Das nichtlineare Modell wird ebenfalls mit Hilfe der Vergrößerungsfunktion Sitz-Kopf 
verifiziert. Durch das nichtlineare Materialverhalten ist hier jedoch das Verfahren der 
harmonischen Analyse nicht mehr zulässig. Es wird daher eine transiente Analyse 
durchgeführt, bei der sich die Frequenz der Sitzverschiebung linear über die Zeit verändert. 
Diese Form der Analyse wird auch Sweep-Analyse genannt [42]. Verschiebungen und 
Frequenzen ergeben sich zu: 
(6-3) 
( ) ( )( )
( ) t
t2
ff
ftf
ttfπ2sinutu
ges
12
1
0
⋅⋅
−+=
⋅⋅⋅⋅=
. 
Hierbei sind f1 und f2 die Start- und die Endfrequenz des Sweeps und tges ist die Sweepdauer. 
Zur Bestimmung der Übertragungsfunktion Hxy werden zunächst die 
Leistungsspektraldichten Sxx bzw. Syy der aufgebrachten Sitzverschiebung bzw. der 
berechneten Kopfbewegung bestimmt. Diese berechnen sich als Fouriertransformierte der 
Autokorrelationsfunktionen Rxx bzw. Ryy [73], [83]. 
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(6-4) 
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(6-5) 
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Die Autokorrelationsfunktion ist eine reelle, grade Funktion. Daher wird von der 
Fouriertransformation nur der Realteil benötigt und die Leistungsspektraldichte ist wiederum 
eine reelle, grade Funktion mit Werten größer oder gleich Null. 
(6-6) 
( ) ( )
( ) ( )
( ) ( ) 0SxxundfSxxfSxx
dττfπ2cosτRxx2Sxx
τRxxτRxx
0
≥=−⇒
∫ ⋅⋅⋅⋅⋅=⇒
=−
∞
 
Der Betrag der Übertragungsfunktion eines linearen Systems berechnet sich dann aus der 
Wurzel des Quotienten der Spektraldichten [83], [95]. 
(6-7) ( ) ( )( )fSxx
fSyyfHxy = . 
Die eigentliche Übertragungsfunktion eines Systems ist komplex und berechnet sich aus der 
Kreuzleistungsdichte des Eingangs- und Ausgangssignals sowie der Leistungsspektraldichte 
des Eingangs [83]. 
(6-8) ( ) ( )( )fSxx
fSxyfHxy = . 
Die Kreuzleistungsdichte berechnet sich analog anhand der Gleichungen (6-4) und (6-5). Da 
die komplexe Übertragungsfunktion jedoch zur Verifikation des Modells keine Verwendung 
findet, wird lediglich ihr Betrag nach Gleichung (6-7) betrachtet. 
Die im Anschluss verwendeten Sweep-Signale sind für einen Frequenzbereich von f1=0,0 Hz 
bis f2=10,0 Hz definiert. Die Dauer des Signals tges beträgt 5,12 s und es wird ein Signal mit 
der Zeitschrittweite ∆t=0,005 s erzeugt. Damit ergibt sich eine NYQUISTfrequenz bei der 
anschließenden Signalbearbeitung von fN=100 Hz. Abbildung 6-7 zeigt die 
Leistungsspektraldichte Sxx(f) des Signals. Durch den starken Abfall an den Grenzen des 
Frequenzbereichs, kann es zu Verfälschungen bei Berechnung der Übertragungsfunktion nach 
Gleichung (6-7) kommen. Die mit Hilfe des Sweeps bestimmten Übertragungsfunktionen 
werden daher auf den Frequenzbereich von f=1,0 Hz bis f=9,0 Hz beschränkt. 
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Abbildung 6-7: Leistungsspektraldichte des Sweep-Signals 
In Abbildung 6-8 ist die Übertragungsfunktion des nichtlinearen Modells dargestellt. Die 
dargestellte Vergrößerungsfunktion wurde für eine Sitzverschiebung der Amplitude 2,5 mm 
ermittelt. 
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Abbildung 6-8: Vergrößerungsfunktion Sitz-Kopf des nichtlinearen Modells 
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Es zeigen sich leichte Unterschiede im Vergleich zu den Übertragungsfunktionen der linearen 
Modelle (Einfach, Kombin-lin.). Ausgeprägte nichtlineare Effekte (Verschiebung der 
Hauptübertragungsfrequenz, Änderung der Dämpfung) können nicht festgestellt werden. 
6.2.1.3 Visko-Elastisch 
Zur Verifikation des visko-elastischen Modells werden ebenfalls Vergrößerungsfunktionen 
berechnet. In Abbildung 6-9 ist die Vergrößerungsfunktion für eine vertikale Anregung des 
Sitzes und der resultierenden vertikalen Kopfverschiebung bei einer Amplitude von 2,5mm 
dargestellt. Die Dämpfungsparameter betragen α=7,0 und β=0,01. Es zeigt sich, dass die 
Visko-Elastizität auf das Sitz-Kopf-Übertragungsverhalten des Modells keinen nennenswerten 
Einfluss hat. 
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Abbildung 6-9: Vergrößerungsfunktion Sitz-Kopf des visko-elastischen Modells 
Des Weiteren sollen für das nichtlineare und das visko-elastische Modell die dynamische 
Überhöhung des Lendenwirbels L3 anhand der Versuche von PANJABI ET AL. [90] zur 
Verifikation herangezogen werden. 
PANJABI ET AL. [90] haben in Experimenten mit fünf Probanden das Schwingungsverhalten 
des Lendenwirbels L3 untersucht. Hierzu wurden die Probanden in sitzender Haltung einer 
vertikalen harmonischen Beschleunigung mit Amplituden von 0,98 m/s² bzw 2,94 m/s² mit 
verschiedenen Frequenzen (2 bis 15 Herz) ausgesetzt. Die Beschleunigung der Wirbel L1 und 
L3 wurde gemessen. Hierzu wurden drei ein-axiale Beschleunigungsaufnehmer auf einem 
Kirschner-Draht (∅ 2,4 mm) befestigt, der in den Dornfortsätzen der Probanden befestigt 
wurde. Einer diente zur Aufnahme vertikaler Beschleunigungen, zwei weitere wurden vertikal 
versetzt so angeordnet, dass horizontale Beschleunigungen gemessen und die 
Rotationsbeschleunigung des Wirbels in der Sagittalebene errechnet werden konnten. Es 
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stellte sich heraus, dass die gemessenen Beschleunigungen der beiden Wirbel sich nicht 
signifikant voneinander unterscheiden. Des Weiteren ergab auch die Vergrößerung der 
Beschleunigungsamplitude keine signifikanten Veränderungen im Schwingungsverhalten der 
Wirbel, so dass davon ausgegangen werden kann, dass sich die Lendenwirbelsäule in dem 
untersuchten Bereich linear verhält. 
Zur Verifikation des kombinierten Modells mit nichtlinearen und visko-elastischen 
Materialmodellen sollen die berechneten Ergebnisse mit denen von PANJABI ET AL. [90] 
verglichen werden. Als Eingangsgröße dient hierbei das Sweep-Signal einer vertikalen 
Sitzverschiebung in Frequenzbereich von 0 bis 10 Herz. Die Amplitude beträgt 2,5 mm und 
die Dämpfungsparameter α=7,0 und β=0,01. 
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Abbildung 6-10: Übertragungsfaktor der vertikalen Verschiebung des Lendenwirbels L3 
Die in Abbildung 6-10 und Abbildung 6-11 dargestellten Vergleiche der berechneten 
Ergebnisse zeigen eine sehr gute Übereinstimmung mit den experimentellen Daten. 
Auffallend ist hier, dass im Gegensatz zu der vertikalen Kopfverschiebung (Abbildung 6-9) 
bei den Bewegungen des Lendenwirbels L3 die Überhöhungsfaktoren für das visko-elastische 
Modell etwas höher sind. Die Unterschiede zwischen nichtlinearem und visko-elastischem 
Modell sind aber auch hier gering. 
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Abbildung 6-11: Übertragungsfaktor der Rotation des Lendenwirbels L3 
6.2.2 Untersuchung der Nichtlinearität 
In den vorangegangenen Berechnungen wurden die Übertragungsfunktionen immer mit dem 
gleichen Eingangssignal bestimmt. Die Amplitude betrug stets 2,5 mm. Wie in Abschnitt 6.2 
beschrieben wird im kombinierten Model die Steifigkeit der einfachen Balkenelemente im 
Bereich der Lendensäule abgemindert. Auf diese Weise wird eine Überbewertung der 
lumbalen Steifigkeit durch die Kombination des einfachen mit den detaillierten Modell 
vermieden. Die Abminderungsfaktoren für die Steifigkeit der linearen Balkenelemente lassen 
sich anhand der Tabelle 6-9 bestimmen. Durch die Nichtlinearität des detaillierten Modells, 
hängt sein Steifigkeitsbeitrag jedoch von den relativen Verformungen der Wirbel ab. Es 
lassen sich demnach minimale und maximale Abminderungsfaktoren bestimmen. Die 
relativen Wirbelverformungen wiederum hängen von der Amplitude des Eingangssignals ab. 
Es werden daher vier Testrechnungen zur Untersuchung der Auswirkung der 
Schwingungsamplitude sowie der Abminderung der Steifigkeit der Balkenelemente 
durchgeführt. Hierbei wird zunächst die Amplitude der Sitzverschiebung mit 2,5 mm gewählt 
und es werden die beiden Extrema für die Abminderung der Balkensteifigkeit untersucht. In 
weiteren Rechungen wird die Amplitude der Sitzverschiebung um den Faktor 4 erhöht und 
wiederum die minimale und die maximale Abminderung der Steifigkeit untersucht (Tabelle 
6-11). 
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Tabelle 6-11: Testrechnungen zur Untersuchung der Nichtlinearität 
 Test-1 Test-2 Test-3 Test-4 
Abminderung der 
Balkensteifigkeit minimal maximal minimal maximal 
Amplitude der 
Sitzverschiebung 2,5 mm 2,5 mm 10,0 mm 10,0 mm 
In Abbildung 6-12 bis Abbildung 6-14 sind die Ergebnisse der Testrechnungen wieder 
gegeben. Der Übersichtlichkeit halber wurde zum Vergleich nur der Mittelwert aus den 
experimentell bestimmten Daten dargestellt. Man erkennt, dass für alle drei Untersuchten 
Bewegungen des Modells, die Abminderung der Steifigkeit und die Erhöhung der Amplitude 
keinen Einfluss auf das Übertragungsverhalten haben. Für den hier untersuchten 
Schwingungsbereich verhält sich das Modell demnach linear. 
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Abbildung 6-12: Testrechnungen zur Übertragung Sitz-Kopf 
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Abbildung 6-13: Testrechnungen zur Übertragung Sitz-L3 
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Abbildung 6-14: Testrechnungen zur Überhöhung der Rotation L3 
6.3 Vergleich und Bewertung der Modelle 
In den Abschnitten 6.2.1.1 bis 6.2.1.3 wurde anhand von experimentellen Ergebnissen 
gezeigt, dass das entwickelte Modell das Schwingungsverhalten des sitzenden Menschen 
ausreichend genau wiedergeben kann. In Abbildung 6-15 ist ein Vergleich der ermittelten 
Übertragungsfaktoren für eine vertikale Sitzanregung zum Kopf für verschiedene numerische 
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Modelle sowie der Mittelwert der experimentellen Daten aufgetragen. Man erkennt die sehr 
gute Übereinstimmung des hier entwickelten Modells mit den mittleren Experimentdaten. Die 
Unterschiede in den verschiedenen Materialmodellen sind, wie bereits in Abschnitt 6.2.1 
herausgestellt wurde, gering. 
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Abbildung 6-15: Vergleich verschiedener Modelle 
Im Gegensatz zu den Modellen von SCHUBE [103] und der BAUA [21] wird der 
Frequenzbereich zwischen 1,5 Hz und ~3,5 Hz weniger stark übertragen. Das Modell von 
KITAZAKI und GRIFFIN [54] erzeugt dort Werte unterhalb der mittleren Experimentdaten. Im 
Frequenzbereich von ~3,5 Hz bis ~5,5 Hz ist die Übereinstimmung des Modells mit den 
mittleren Experimentdaten sehr gut, ebenso wie das Modell der BAUA und das Modell von 
KITAZAKI und GRIFFIN. Das Modell von SCHUBE verstärkt diesen Bereich mehr, während die 
Ergebnisse des Modells von BUCK [22] unterhalb denen der übrigen Modelle liegt. Im 
Frequenzbereich von ~5,5 Hz bis 10,0 Hz weichen alle Modelle zunehmend von dem 
Mittelwert der experimentellen Daten ab. Lediglich für das Modell der BAUA ist hier die 
Übereinstimmung bis 7,0 Hz als sehr gut zu bezeichnen. Hier ist noch Verbesserungsbedarf 
des Modells zu sehen. 
Die fehlende Nichtlinearität im Übertragungsverhalten (Abschnitt 6.2.2) des Modells 
entspricht zwar den Beobachtungen von PANJABI [90], widerspricht aber den Messungen von 
HINZ und SEIDEL [47] sowie den Angaben von GRIFFIN [42]. Letztere beobachteten eine 
„Erweichung“ der Probanden mit zunehmender Schwingungsamplitude, was sich in einer 
Verschiebung der Hauptübertragungsfrequenz nach links äußert. Dieser Effekt ist auf eine 
Abnahme der Muskelaktivität bei größeren Amplituden zurück zu führen, was von dem hier 
entwickelten Modell nicht abgebildet werden kann. 
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Eine Anpassung der Geometrie des Modells, wie sie in Abschnitt 3.1.1 gefordert wird, ist 
nicht ohne Weiteres möglich. Durch das detaillierte Lendenwirbelsäulenmodell sind die 
extrem großen Deformationen, wie sie zur Simulation verschiedener Körperhaltungen nötig 
wären, nur mit sehr großem numerischen Aufwand möglich. Hierzu sollte anhand eines 
detaillierten Modells ein nichtlineares Balkenmodell entwickelt werden. Die daraus 
resultierenden massive Reduzierung der Freiheitsgrade und die größere numerische Stabilität 
von Balkenelementen ermöglichen dann eine Simulation verschiedener Körperhaltungen. 
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7 Schädigungsmodell 
Der Entstehungsprozess einer durch Ganzkörperschwingungen hervorgerufenen Schädigung 
des Zwischenwirbelbereichs der menschlichen Lendenwirbelsäule ist aus medizinischer Sicht 
noch nicht eindeutig geklärt. BRINCKMANN ET AL. [19] stellen im Rahmen einer 
Reihenuntersuchung fest, dass die hohe Prävalenz von Schadensfällen von Personen, die an 
ihrem Arbeitsplatz ständig einwirkenden Ganzkörperschwingungen ausgesetzt sind, nicht auf 
so genannte „Overload Injuries“ zurückzuführen sind, die bei Überschreitung des von der 
Wirbelsäule maximal aufnehmbaren Lastniveaus auftreten. Es wird vielmehr vermutet, dass 
Ermüdungsbrüche der Wirbelendplatten auftreten. Diese können dann zu einer 
Mehrbelastung der Bandscheiben und damit zu verstärktem Verschleiß führen. In den 
Untersuchungen von SEIDEL ET AL. [107] wurde versucht, einen Zusammenhang zwischen 
Ganzkörperschwingungen und einem möglichen Ermüdungsversagen der Wirbel herzustellen. 
Das Ergebnis ist der Zusammenhang zwischen einer nach VDI 2057 (Fassung von 1987) 
bewerteten Beschleunigung aw und den Lastwechselzahlen, bei denen eine Schädigung der 
Wirbel zu erwarten ist. Hierbei wurden verschiedene Körperhaltungen sowie Alter und Statur 
berücksichtigt. Es wird jedoch herausgestellt, dass der ermittelte Zusammenhang mit 
erheblichen Unsicherheiten verbunden ist. Nach DUPUIS [29] ist unumstritten, dass 
vibrationsbedingte degenerative Veränderungen der Wirbelsäule unter anderem durch eine 
mechanische Überbeanspruchung des Zwischenwirbelbereichs hervorgerufen werden können. 
Durch Überschreiten eines kritischen Lastniveaus erfolgt die Zerstörung einzelner kollagener 
Fasern. Bei andauernder Belastung führt dies zu einer akkumulativen Schädigung der 
Bandscheibe bis zum schlagartigen Versagen. Das Kompositäre Modell ist zur Simulation 
dieser Versagensart besonders geeignet, da hier der Ausfall einzelner Fasern simuliert 
werden kann. Die Bestimmung des kritischen Lastniveaus ist hierbei im Zusammenhang mit 
visko-elastischen Effekten zu sehen. Im Folgenden wird die Herleitung eines 
Versagenskriteriums der kollagenen Fasern dargestellt. Die Grenze der Belastbarkeit soll 
dabei anhand der Richtlinie VDI 2057 ermittelt werden. 
7.1 Versagenskriterium 
Das Spannungs-Dehnungs-Verhalten von visko-elastischen Materialien ist abhängig von der 
Geschwindigkeit, mit der eine Belastung aufgebracht wird. Abbildung 7-1 zeigt das 
Spannungs-Dehnungs-Verhalten für sehr kleine (0,37 ‰/s) bis hin zu sehr großen (370 ‰/s) 
Dehnungsgeschwindigkeiten. Man erkennt deutlich die Zunahme der Steifigkeit mit 
steigender Belastungsgeschwindigkeit. 
Zur Definition eines Versagenskriteriums kann beispielsweise die Dehnung des Materials 
(εgrenz=0,25 %) begrenzt werden. Dies führt für visko-elastische Materialien bei kleinen 
Dehnungsraten zu moderaten Spannungen. Für hohe Dehnungsgeschwindigkeiten werden 
jedoch aufgrund der höheren Festigkeit zu große Spannungen zugelassen (Abbildung 7-1). 
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Abbildung 7-1: Dehnungs-/ Spannungs-Kriterium 
Alternativ dazu kann ein Spannungs-Kriterium (σgrenz=0,34 N/mm²) definiert werden, was 
jedoch die vorgenannte Problematik nur umkehrt. 
Zur Lösung dieses Problems wird ein Versagenskriterium, das über die 
Dehnungsenergiedichte (SED) definiert ist, verwendet [130]. Die Energiedichte berechnet 
sich aus dem Integral der Spannung über die Dehnung. 
(7-1) ( )∫= dεεσSED  
Somit wird mit zunehmender Festigkeit des Materials bei gleicher Dehnung mehr Energie 
aufgenommen. 
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Abbildung 7-2: Dehnungs-Energie-Dichte-Kriterium 
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In Abbildung 7-2 wird dieser Zusammenhang deutlich. Bei konstanter Dehnungsenergiedichte 
werden je nach Belastungsgeschwindigkeit große Spannungen mit kleinen Dehnungen 
verknüpft und umgekehrt. 
7.2 Ermüdungsversagen 
Bei Schwingungsbelastungen mit niedriger Frequenz und kleiner Schwingungsamplitude 
kann davon ausgegangen werden, dass ein kritisches Lastniveau nur in Ausnahmefällen 
erreicht wird. Es ist eher zu vermuten, dass hierbei ein Ermüdungsversagen der kollagenen 
Fasern und damit der Bandscheibe auftritt. 
Bei einer zyklischen Belastung wird während der Belastungsphase Energie in das Material 
eingebracht. Bei visko-elastischem Materialien wird diese Energie in der Entlastungsphase 
nur teilweise wieder frei gesetzt. Ein Teil verbleibt als Hystereseenergie im Material. Dies 
ermöglicht die Simulation von Ermüdungsversagen. Abbildung 7-3 zeigt den Zuwachs an 
Dehnungsenergiedichte eines linearen visko-elastischen Materials bei einer zyklischen 
Belastung. Zum Vergleich ist ebenfalls der Verlauf der Dehnungsenergiedichte für lineares 
zeitunabhängiges Material wiedergegeben. Wird im Lauf der Belastungsgeschichte ein 
Schwellenwert überschritten, so versagt das visko-elastische Material. 
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Abbildung 7-3: Zuwachs der Dehnungsenergiedichte bei zyklischer Belastung 
7.3 Regenerative Komponente 
Die Bandscheiben werden etwa bis zum zweiten Lebensjahr mit Blut versorgt. Danach findet 
ein Stoffwechsel nur noch über Diffusionsprozesse statt. Dies ist der Grund dafür, das 
Schädigungen der Bandscheibe in der Regel irreversibel sind [2]. Sobald ein Riss, 
beispielsweise der kollagenen Fasern, aufgetreten ist, so wird dieser nicht wieder verheilen. 
Vielmehr muss eine Umlagerung der Kräfte stattfinden. Dennoch kann davon ausgegangen 
werden, dass vor einem Versagen des Gewebes in Ruhephasen eine gewisse Regeneration 
durch einen diffusionsbedingten Stoffwechsel stattfinden kann. Dies wird in dem Modell 
dadurch berücksichtigt, dass sich die Dehnungsenergiedichte der kollagenen Fasern über die 
Zeit abbauen kann. Hierzu wird das Energiedichtekriterium mit einer Relaxationsfunktion 
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analog zum MAXWELL-Modell gekoppelt, so dass die akkumulierte Energie nach einem 
bestimmten Ruhezeitraum wieder verschwindet.  
(7-2) ( ) ⎥⎦
⎤⎢⎣
⎡−⋅=
τ
texpSEDtSED
0t
 
Da zur Bestimmung der Regenerationszeit keine Versuchsergebnisse vorliegen, erfolgte die 
Festlegung der Relaxationszeit t unter der Annahme, dass die Dehnungsenergie der Fasern bei 
völliger Ruhe in Acht Stunden zu 99 % abgebaut wird. 
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Abbildung 7-4 zeigt die Relaxation der Dehnungsenergiedichte im Vergleich zum nicht 
relaxierenden und zum zeitunabhängigen Material. 
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Abbildung 7-4: Relaxation der Dehnungsenergiedichte 
7.4 Ermittlung des Schwellenwertes der Dehnungsenergiedichte 
Zur Definition des Versagenskriteriums ist die Ermittlung eines Schwellenwertes der 
Dehnungsenergiedichte nötig. Dieser Wert kann sowohl durch impulsartige Belastung als 
auch durch Ermüdung des Materials erreicht werden. Zur Festlegung dieses Wertes wird die 
Richtlinie VDI 2057 [128] herangezogen. Hierzu werden zunächst künstlich generierte 
Sitzbeschleunigungen mit Hilfe der VDI-Richtlinie bewertet. Anschließend wird das 
kombinierte Modell mit diesen Schwingungen belastet und es wird der Zuwachs an 
Dehnungsenergiedichte berechnet. Ein Zusammenhang der Bewertungsgrößen nach VDI und 
der Dehnungsenergiedichte soll dann die Festlegung eines Schwellenwertes ermöglichen. 
7.4.1 Anwendung des Tagesdosisverfahrens 
Das Tagesdosisverfahren dient der Bewertung von Ganzkörperschwingung denen 
Beispielsweise Berufskraftfahrer ausgesetzt sind. Zur Veranschaulichung des Verfahrens 
werden die Bewertungsgrößen nach VDI 2057 für verschiedene simulierte LKW-Fahrten 
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berechnet. Grundlage hierfür sind das von SCHUBE [103] entwickelte Verfahren zur 
Generierung beliebig langer Straßenunebenheitsschriebe sowie ein numerisches Modell eines 
LKW, das auf STEINAUER [118] basiert.  
Die Straßenunebenheit lässt sich mit Hilfe der spektralen Dichte Φh(Ω) beschreiben. Diese 
wiederum wird in Abhängigkeit von der Welligkeit w und dem Unebenheitsmaß Φh(Ω0) 
ausgedrückt [119]: 
(7-4) ( ) ( )
w
hh
−
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ΩΩΦ=ΩΦ
0
0 * . 
Das Unebenheitsmaß gibt dabei direkten Aufschluss über die Qualität der Straße (ein 
steigender Wert von Φh(Ω0) bedeutet eine Verschlechterung der Straße). Die Welligkeit w ist 
ein Maß dafür, ob hauptsächlich lange oder auch nennenswerte Anteile kurzer Wellen 
vorhanden sind. Auch hier bedeutet eine Zunahme von w eine Verschlechterung des 
Straßenzustandes. Zur näheren Beschreibung des Verfahrens bzw. des Modells des LKW sei 
auf die Literatur verwiesen [6], [103], [118], [136]. 
Die künstlich generierten Unebenheitsschriebe dienen als Eingangsgröße für das LKW-
Modell. Die virtuelle Geschwindigkeit des LKW beträgt 90 km/h. Es werden die vertikale 
Sitzbeschleunigung sowie die Sitzverschiebung für eine Fahrtdauer von T=6 s berechnet. Die 
Berechnungen werden für drei Welligkeitsklassen (w=2,0 m; w=2,5 m; w=3,0 m) und 
verschiedene Unebenheiten (Φh(Ω0)=1,0 bis 12,0 cm³) durchgeführt.  
 
Abbildung 7-5: Sitzbeschleunigung einer simulierten LKW-Fahrt 
Abbildung 7-5 zeigt beispielhaft die berechnete vertikale Beschleunigung des Fahrersitzes für 
eine Welligkeit w=3,0 m und ein Unebenheitsmaß Φh(Ω0)=11,0742 cm³. 
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Zur Bewertung der Beschleunigungen wird anhand der angegebenen Filterfunktionsbeträge 
der VDI 2057 (Abbildung 3-24) mittels des Programms MATLAB ein Filter erzeugt. Das 
Vorgehen entspricht dabei weitestgehend der von ZUO und NAYFEH [139] beschriebenen 
Methode und soll hier nicht näher erläutert werden. Mit Hilfe dieses Filters können aus den 
berechneten Sitzbeschleunigungen frequenzbewertete Beschleunigungen aw(t) bestimmt 
werden. 
Aus den frequenzbewerteten Beschleunigungen aw(t) werden dann mit Gleichung (3-9) die 
Effektivwerte der Beschleunigung awT für die verschiedenen Beschleunigungs-Zeit-Schriebe 
bestimmt. Abbildung 7-6 zeigt die ermittelten Effektivwerte awT über eine Zunahme des 
Unebenheitsmaßes Φh(Ω0) für die drei untersuchten Welligkeiten. Man erkennt deutlich die 
Zunahme des Effektivwertes mit der Zunahme der Welligkeit und des Unebenheitsmaßes. 
 
Abbildung 7-6: Effektivwerte für verschiedene Unebenheitsmaße und Welligkeiten 
Zur besseren Darstellung werden Regressionskurven für die einzelnen Welligkeiten 
eingeführt. Hierzu werden verschiedene Regressionsansätze (Polynome 1., 2. und 3. Ordnung, 
logarithmische und Exponentialfunktionen sowie Potentialfunktionen) verwendet und die sich 
jeweils ergebenden Bestimmtheitsmaße verglichen. Es zeigt sich, dass für Regressionsansätze 
mit Potentialfunktionen die höchsten Bestimmtheitsmaße erreicht werden.  
Die VDI 2057 enthält des Weiteren Grenzwerte zur Beurteilung der Schädlichkeit der 
Schwingungsbelastung. Es wird davon ausgegangen, dass eine Schwingungsbelastung mit 
einem energieäquivalenten Mittelwert von awe=0,45 m/s² bei einer Belastungsdauer von 
Te=8h pro Tag zu einer möglichen, ab awe=0,80 m/s² zu einer deutlichen 
Gesundheitsgefährdung, führt. Für kürzere Belastungszeiträume erhöhen sich die 
Schwellenwerte nach Formel (3-13) zu 
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(7-5) 
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. 
Geht man vereinfachend davon aus, dass sich der Straßenzustand während der Arbeitsschicht 
eines Berufskraftfahrers nicht ändert (awT=awe) und die Lenkzeiten pro Tag bei ca. 6 Stunden 
liegen (Te=6 h), so ergeben sich Schwellenwerte von 0,52 m/s² bzw. 0,92 m/s². Aus 
Abbildung 7-7 ist ersichtlich, dass diese Grenzwerte größtenteils überschritten werden. Es 
kann also davon ausgegangen werden, dass die untersuchten vertikalen Beschleunigungs-Zeit-
Verläufe des Fahrersitzes zu einer Gesundheitsgefährdung des Fahrers führen. 
 
Abbildung 7-7: Schwellenwerte des energieäquivalenten Mittelwertes für eine Gesundheitsgefährdung 
Um den Schwellenwert der Dehnungsenergiedichte SED mit Hilfe der Richtlinie VDI 2057 
festzulegen, muss ein Zusammenhang zwischen SED und dem energieäquivalenten 
Mittelwert awe hergestellt werden. 
7.4.2 Zusammenhang von SED und awe 
Zur Ermittlung des Zusammenhangs wurden die für die Welligkeit w=3,0 m und verschiedene 
Unebenheiten berechneten Sitzverschiebungen auf das Modell des sitzenden Menschen 
aufgebracht. Die Sitzverschiebungen stammen aus den gleichen Berechnungen wie die unter 
Abschnitt 7.4.1 beschriebenen Sitzbeschleunigungen. Für die verschiedenen 
Sitzverschiebungsverläufe wurde die Dehnungsenergiedichte SED der Annulusfasern der 
Bandscheibe zwischen den Wirbeln L3 und L4 berechnet und über die jeweils zu Grunde 
liegende Unebenheit aufgetragen. Abbildung 7-8 zeigt den nichtlinearen Anstieg der 
Dehnungsenergiedichte. Dieser kann durch eine Regressionskurve, die mit der Gleichung 
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(7-6) ( )[ ]1,41840h ΩΦ0,0031SED ⋅=  
beschrieben wird, angenähert werden. Das Bestimmtheitsmaß beträgt R²=0,7527. Der 
überproportionale Anstieg der Dehnungsenergiedichte mit einer Zunahme der 
Straßenunebenheit Φh(Ω0) deckt sich mit den Beobachtungen von SCHUBE [103], der eine 
ähnliche nichtlineare Zunahme der Summe der Ligamentkräfte mit zunehmender 
Straßenunebenheit beobachten konnte. 
 
Abbildung 7-8: SED für w=3,0m 
Abbildung 7-9 zeigt noch einmal die aus den Sitzbeschleunigungen nach VDI 2057 
berechneten Effektivwerte awT für die Welligkeit w=3,0 m und verschiedene Unebenheiten 
Φh(Ω0). Die ermittelte Regressionskurve wird mit der Gleichung 
(7-7) ( )[ ]0,47660hwT ΩΦ0,3675a ⋅=  
beschrieben. Das Bestimmtheitsmaß beträgt R²=0,7796. Im Gegensatz zur 
Dehnungsenergiedichte ist der Anstieg des Effektivwertes unterproportional zur 
Straßenunebenheit. 
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Abbildung 7-9: Effektivwerte awT für w=3,0 m 
Da den berechneten Effektivwerten aus Abbildung 7-9 und den Dehnungsenergiedichten aus 
Abbildung 7-8 die gleichen Unebenheitsschriebe zu Grunde liegen, können sie miteinander 
verglichen werden. Abbildung 7-10 zeigt den Zusammenhang zwischen Effektivwert und 
Dehnungsenergiedichte, der sich mit der Gleichung 
(7-8) [ ]0,3183wT SED2,3847a ⋅=  
mit einem Bestimmtheitsmaß von R²=0,9296 beschreiben lässt. Der Zusammenhang zwischen 
den beiden Größen kann hier jedoch nur unter der Vorraussetzung hergestellt werden, dass 
gleiche Einwirkungen zu Grunde liegen. 
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Abbildung 7-10: Zusammenhang awT und SED 
Der hier betrachtete Berechnungszeitraum von T=6,0 s reicht nicht aus, um eine Schädigung 
hervorzurufen. Nach VDI 2057 ist der energieäquivalente Mittelwert awe der Gesamtbelastung 
gleich dem Effektivwert awT eines Belastungsabschnitts, wenn die Belastungsabschnitte 
energieäquivalent nach Gleichung (3-11) sind. Im vorliegenden Fall kann unter der 
Voraussetzung, dass sich die Art der Einwirkung bzw. ihr Effektivwert nicht ändert, linear 
extrapoliert werden. Um einen Zusammenhang zwischen der Dehnungsenergiedichte SED 
und dem energieäquivalenten Mittelwert herzustellen, muss überprüft werden, ob sich die 
Dehnungsenergiedichte ebenfalls linear extrapolieren lässt. Hierzu wurden für ausgewählte 
Unebenheitsschriebe (Φh(Ω0)=2,0878 cm³, Φh(Ω0)=4,0527 cm³, Φh(Ω0)=6,0301 cm³, 
Φh(Ω0)=8,1399 cm³) die Dehnungsenergiedichte der Annulusfasern für einen Zeitraum von 
T=30 s berechnet. Die korrespondierenden Sitzverschiebungs-Schriebe mit T=6,0 s wurden 
dazu gespiegelt und aneinander gereiht, um Stetigkeit und einen gleichen Effektivwert awT zu 
gewährleisten. Abbildung 7-11 zeigt den Verlauf der Dehnungsenergiedichte SED für die 
ausgewählten Zeitschriebe mit einer Dauer von T=30 s. Zusätzlich wurde der Anstieg der 
SED im Zeitintervall ∆t=6s kenntlich gemacht. Man erkennt deutlich, dass der Zuwachs der 
SED im betrachteten Zeitintervall abhängig ist von der Reihenfolge, in der die Bewegung 
aufgebracht wird, da die Zuwächse in den jeweils gespiegelten Abschnitten unterschiedlich 
groß sind. 
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Abbildung 7-11: Dehnungsenergiedichte ausgewählter Zeitschriebe T=30 s 
Ein Vergleich der Zuwächse in Zeitintervallen mit gleichen Verschiebungs-Zeit-Verläufen 
(Tabelle 7-1), also t=0-6, t=12-18 und t=24-30 sowie t=6-12 und t=18-24 zeigt weiterhin, dass 
auch dort die Zuwächse nicht gleich sind. 
Tabelle 7-1: Zuwächse der SED in den Zeitintervallen ∆t=6 s 
Zeitintervall 2,0878[N/mm²]
4,0527
[N/mm²]
6,0301
[N/mm²]
8,1399 
[N/mm²] 
0-6s 1,68·10-2 1,46·10-2 3,41·10-2 4,37·10-2 
12-18s 1,62·10-2 1,39·10-2 3,20·10-2 4,09·10-2 
24-30s 1,58·10-2 1,35·10-2 3,06·10-2 3,88·10-2 
6-12s 2,41·10-2 1,68·10-2 5,96·10-2 8,98·10-2 
18-24s 2,35·10-2 1,63·10-2 5,76·10-2 8,70·10-2 
Damit ist gezeigt, dass sich ein Zusammenhang zwischen der Dehnungsenergiedichte SED 
und dem energieäquivalenten Mittelwert awe nicht herstellen lässt. Die Übertragung der 
Schwellenwerte für gesundheitliche Schädigungen nach VDI 2057 auf das hier entwickelte 
Schädigungsmodell ist somit nicht möglich. 
Auffallend ist jedoch der sehr gute Zusammenhang zwischen der Dehnungsenergiedichte 
SED und dem Effektivwert der Beschleunigung awT (Abbildung 7-10). Dieser Zusammenhang 
sollte in Rechnungen mit anderen Welligkeiten (w=2,0 m, w=2,5 m) weiter untersucht 
werden.  
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8 Zusammenfassung und Ausblick 
8.1 Zusammenfassung 
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wird ein Modell des sitzenden Menschen mit detaillierter 
Abbildung der Lendenwirbelsäule entwickelt. Das Modell stellt einen so genannten 
„Combined Simple and Detailed Approach“ dar, in dem ein einfaches Stabwerksmodell mit 
einem streng anatomieorientierten detaillierten Modell gekoppelt wird. 
Während das einfache Modell größtenteils aus der vorhandenen Literatur übernommen wird, 
erfolgt die Entwicklung des detaillierten Lendenwirbelsäulenmodells aus dem Modell eines 
einzelnen Wirbels. Die Geometrie der Lendenwirbelsäule wird aus dem einzelnen Wirbel mit 
Hilfe umfangreicher Messdaten aus der Literatur angepasst. Dadurch wird eine gute 
Allgemeingültigkeit des Modells erreicht. 
Die Modellierung der Bandscheibe erfolgt mit einem Kompositären Ansatz, indem die 
Modellierung des Annulus Fibrosus in Grundsubstanz und kollagene Fasern unterteilt wird. 
Des Weiteren werden verschiedene Materialmodelle zur Beschreibung des mechanischen 
Verhaltens der Wirbelsäule untersucht. Die linearen und nichtlinearen Materialmodelle 
werden dabei zunächst der Literatur entnommen und mit Hilfe von Vergleichsrechnungen 
kalibriert. Hierzu dienen verschiedene Last-Verformungs-Kurven, die ebenfalls der Literatur 
entnommen werden können. 
Zur Berücksichtigung des zeitabhängigen mechanischen Verhaltens werden Nucleus, 
Annulusgrundsubstanz und kollagene Fasern mit visko-elastischen Materialmodellen 
versehen. Die Ermittlung der visko-elastischen Parameter erfolgt wiederum anhand von 
dokumentierten Versuchsdaten. 
Zur Verifikation des dynamischen Verhaltens werden die Eigenfrequenzen, sowie 
verschiedene Übertragungsfunktionen, mit experimentellen Daten verglichen. Die 
Verifikation erfolgt hierbei getrennt für die verwendeten Materialmodelle. Es zeigt sich, das 
weder die Verwendung nichtlinearer noch visko-elastischer Materialmodelle im Bereich der 
Lendenwirbelsäule das dynamische Verhalten des Modells signifikant beeinflussen. 
Zur Abschätzung des gesundheitlichen Risikos vertikaler Ganzkörperschwingungen im Sitzen 
wird ein Schädigungsmodell für ein Versagen der kollagenen Fasern entwickelt. Das 
Versagenskriterium basiert hierbei auf der Dehnungsenergiedichte. Dadurch wird die 
Simulation eines Versagens sowohl durch stoßartige Belastung als auch durch Ermüdung 
ermöglicht. Die Festlegung des Schwellenwertes der Schädigung soll mit Hilfe der VDI-
Richtlinie 2057 erfolgen. Hierzu werden zunächst verschiedene vertikale Schwingungssignale 
erzeugt und mit Hilfe der Richtlinie bewertet. Anschließend wird die Dehnungsenergiedichte 
der kollagenen Fasern infolge der Schwingungsbelastung berechnet. Es zeigt sich, dass in den 
hier durchgeführten Untersuchungen nach VDI 2057 zwar die Schädlichkeit der 
Schwingungseinwirkung nachgewiesen werden konnte, ein Zusammenhang der 
Bewertungsgrößen nach VDI mit der berechneten Dehnungsenergiedichte infolge der 
Einwirkung kann jedoch nicht hergestellt werden. 
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8.2 Ausblick 
Das entwickelte Modell ermöglicht die Untersuchung des dynamischen Verhaltens des 
sitzenden Menschen und gibt hierbei die Möglichkeit, die mechanischen Abläufe in Bereich 
der Lendenwirbelsäule genauer zu betrachten. Die Verwendung nichtlinearer und visko-
elastischer Materialmodelle hat in dem untersuchten Schwingungsbereich auf das dynamische 
Verhalten des Modells keinen Einfluss. Mit Hilfe realitätsnaher Materialmodelle wird jedoch 
die Untersuchung der Spannungszustände während einer Schwingungseinwirkung ermöglicht. 
Zudem haben visko-elastische Materialmodelle den Vorteil, dass sie Aufschluss über 
Energiedissipation bei zyklischer Belastung geben. 
Der überproportionale Zuwachs der Dehnungsenergiedichte mit steigender Straßenunebenheit 
im Gegensatz zum unterproportionalen Anstieg des Effektivwertes nach VDI 2057 sollte 
genauer untersucht werden. Zudem ist zu prüfen, ob die lineare Extrapolation des 
Effektivwertes zur Beurteilung des Schädigungspotentials der Einwirkung dem realen 
dynamischen Verhalten der Wirbelsäule entspricht. 
Das in Versuchen festgestellte nichtlineare dynamische Verhalten des sitzenden Menschen, ist 
auf Verringerten Einfluss der Muskelaktivität bei einer Vergrößerung der 
Schwingungsamplitude zurückzuführen. Die stabilisierende und dämpfende Wirkung der 
Muskulatur hat zudem Einfluss auf die Spannungszustände innerhalb der Bandscheibe. 
Infolge Vibrationsbelastungen kann es durch das verzögerte Reagieren der Muskulatur zum 
einer vermehrten Belastung der Wirbelsäule kommen, wenn Einwirkung und Reaktion der 
Muskeln gegenphasig laufen. 
Bei längerer Schwingungseinwirkung kommt es zu einer Ermüdung der Muskulatur wodurch 
der stabilisierende Einfluss verloren geht. Für eine realitätsnahe Erfassung der Belastung der 
Wirbelsäule infolge Ganzkörperschwingung sollte das vorhandene Modell um die 
Modellierung der Muskulatur erweitert werden. 
Zum Verständnis der Ursachen-Wirkungs-Zusammenhänge einer Schädigung der Wirbelsäule 
infolge von Ganzkörperschwingung sind numerische Modelle unerlässlich. Die Qualität und 
Aussagekraft der Ergebnisse hängt dabei entscheidend von der Realitätsnähe der verwendeten 
Modelle ab. Die Kunst des Ingenieurs besteht darin, mit minimalem Aufwand das gewünschte 
Ziel zu erreichen. 
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